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Resumo 
 
 
 
Neste trabalho apresenta-se o desenvolvimento de uma metodologia computacional capaz 
de simular a hemodinâmica de uma bifurcação carotídea com estenose, baseada em imagens 
de ultrassonografia hospitalar. A ultrassonografia bidimensional (2D) da carótida é muito utili-
zada no diagnóstico da doença aterosclerótica por ser um método não invasivo e pouco dispen-
dioso. O desenvolvimento de uma metodologia semiautomática de segmentação do lúmen em 
imagens longitudinais e transversais permite a criação de um modelo tridimensional (3D) e o 
espetro pulsátil registado nas imagens Doppler PW permite, para cada paciente, impor na sec-
ção de entrada da carótida comum um perfil de velocidades Womersley. 
 Procurando uma metodologia de segmentação objetiva e reproduzível, desenvolveu-se um 
algoritmo de segmentação semiautomática do lúmen para imagens longitudinais e transversais. 
Esta metodologia de crescimento de regiões baseia-se nas características hipocogénicas do lú-
men e permite a extração do contorno do lúmen em imagens de ultrassom 2D modo- B. O 
algoritmo foi implementado em Matlab e foi validado usando imagens longitudinais segmenta-
das manualmente por especialistas.  
A simulação computacional aqui apresentada é baseada num conjunto de imagens US dum 
utente do Hospital de S. João de meia-idade com uma placa de aterosclerose significativa na 
artéria carótida interna. Usando o software FEMAP, e um conjunto de imagens longitudinais e 
transversais segmentadas é possível construir um modelo 3D da parede da bifurcação carotídea, 
específica para o paciente. Para a geração da malha tetraédrica e simulação numérica do fluxo 
sanguíneo arterial usou-se o software ANSYS/Fluent que retorna a distribuição de velocidades 
do fluido e as tensões de corte nas paredes (WSS) em cada instante do ciclo cardíaco.  
As condições pulsáteis da análise hemodinâmica foram validadas pelo registo Doppler na 
região carotídea. A bifurcação em estudo apresenta para os índices hemodinâmicos baseados 
nas WSS, valores elevados da média temporal da tensão de corte nas paredes (TAWSS) nos locais 
da estenose. Os valores baixos de TAWSS localizam-se bulbo carotídeo, na zona a montante e 
jusante da estenose e no estreitamento da artéria carótida externa, precisamente nas regiões 
onde os valores do índice de oscilação da tensão de corte na parede (OSI) e do tempo relativo 
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de estagnação/refluxo (RRT) são elevados; este facto evidencia a correlação destes índices 
hemodinâmicos com zonas de fluxo perturbado e portanto zonas propensas à aterosclerose. 
Desta forma, os parâmetros hemodinâmicos como as velocidades, as tensões de corte e os ín-
dices hemodinâmicos foram capazes de prever condições de fluxo anormais que apresentam um 
papel importante no desenvolvimento local de placas de aterosclerose. 
Os resultados da simulação numérica do fluxo sanguíneo ilustram um comportamento he-
modinâmico complexo ao longo do ciclo cardíaco permitindo analisar a correlação entre a fisi-
ologia da parede da carótida e a sua influência local na hemodinâmica representando uma 
ferramenta computacional no diagnóstico e planeamento do tratamento da estenose carotídea. 
 
Palavras-chave: Aterosclerose, bifurcação carotídea, ultrassom, hemodinâmica, segmen-
tação. 
 
 
  
iii 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abstract 
  
 
 
Carotid arteries are prone to atheroma plaque formation, in particular the carotid bifur-
cation, leading to stenosis and changes in normal pattern of blood flow. In the past few dec-
ades, the advances in computational area have presented developments in the computational 
fluid dynamics area. The blood flow characterization based on numeric simulation results can 
be a new tool in clinical practise. 
In this work the development of a computational methodology based on ultrasound data 
and able to simulate the hemodynamics of a carotid bifurcation with stenosis, is presented. 
The development of a semi-automatic lumen segmentation methodology of longitudinal and 
transversal images allows the creation of the 3D model and patient-specific Womersley veloc-
ity profiles, derived from the pulsatile velocity waveforms were obtained by pulsed Doppler 
images, were imported as boundary velocities. The 2D carotid ultrasonography is commonly 
used in the diagnosis of atherosclerotic disease as it is non-invasive and inexpensive. Seeking 
for an objective and reproductive segmentation methodology it was developed a semiauto-
matic approach for lumen segmentation in longitudinal and transversal images. This region 
growing methodology is based on hypocogenic characteristic of the lumen and allows the lumen 
contour extraction in B-mode 2D images. The algorithm was implemented in Matlab using 12 
longitudinal images manually segmented by specialists.  
The computational simulation presented here is based on a set of US images of a middle-
aged patient with a visible atherosclerotic plaque in the internal carotid artery. Using the 
FEMAP software and a set of US longitudinal and transversal segmented images is possible to 
build the patient-specific 3D model of the carotid bifurcation wall. The ANSYS/Fluent software 
was used to perform the tetrahedral mesh generation and the blood flow simulation. 
Pulsatile conditions of the hemodynamic analysis were validated by the carotid ultrasound 
scan. Hemodynamic analysis was performed based on WSS descriptors. High values of time-
averaged wall shear stress (TAWSS) were found at stenosis site and low values of TAWSS at the 
carotid bulb, upstream and downstream stenosis and at external carotid artery in the narrow-
ing region; in the same regions the oscillatory shear index and the relative residence time 
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present high values, in agreement with the fact these hemodynamic descriptors are able to 
capture abnormal flow conditions witch present an import role in the local development of 
atherosclerotic plaques. 
Simulation results of blood flow illustrate a complex hemodynamic behaviour during the 
cardiac cycle allowing the correlation between the carotid wall pathophysiology and the local 
influence in hemodynamic showing to be a computational tool in the diagnosis and manage-
ment of the treatment of carotid stenosis. 
 
Keywords: Atherosclerosis, carotid bifurcation, ultrasound, hemodynamics, segmentation. 
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1|Introdução 
 
 
Na engenharia biomédica, a caracterização do fluxo sanguíneo da artéria carótida é uma 
área de investigação de grande atualidade conjugando os avanços científicos de aquisição de 
imagem e as técnicas computacionais de segmentação de imagem, modelação 3D e simulação. 
Esta dissertação beneficia de um projeto de colaboração intitulado “Simulação computacional 
do sistema cardiovascular tendo em vista aplicação hospitalar” envolvendo elementos de duas 
entidades: FEUP/DEMec/IDMEC/INEGI e FMUP/Hospital de São João. Os estudos conducentes à 
caracterização do fluxo sanguíneo da bifurcação da artéria carótida comum com estenose efe-
tuados pela equipa da FEUP podem assim ser validados pela análise das imagens de exame eco 
doppler carotídeo disponibilizadas pela equipa médica e técnica da Unidade de Neurossonologia 
do Serviço de Neurologia do Hospital de S. João. 
Neste capítulo introdutório são apresentados os objetivos, a motivação do tema da disser-
tação e a sua estrutura.   
 
 
1.1- Motivação   
 
As doenças cardiovasculares são a principal causa de morte e de incapacidade global, des-
tacando-se entre outras, o acidente vascular cerebral (AVC) como a segunda maior causa de 
morte, matando 6.7 milhões de pessoas por ano em todo o mundo (Figura 1.1)[1]. 
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Figura 1.1- Técnicas imagiológicas usadas no sistema carotídeo [2]. 
 
Aproximadamente um terço dos AVCs tem na sua génese a aterosclerose. Os acidentes vas-
culares isquémicos recorrentes apresentam como causa, maioritariamente, a aterosclerose da 
bifurcação da artéria carótida comum (CCA), sendo esta responsável por 20% do número total 
de AVCs.  
A aterosclerose associa-se a um endurecimento e espessamento da parede interna de uma 
artéria. Nas suas últimas fases leva à formação de placas de ateroma que resultam da acumu-
lação de substâncias ricas em gorduras (lípidos tal como o colesterol), produtos celulares resi-
duais, cálcio e fibrina na parede arterial; as placas limitam o fluxo sanguíneo causando uma 
estenose, que consiste num estreitamento da secção do lúmen arterial [3]. Estudos atuais de-
mostram que os fatores hemodinâmicos estão associados com o início e progressão da ateros-
clerose, determinando assim a sua distribuição local [4]. No entanto, estes fenómenos físicos e 
hemodinâmicos ainda se encontram pouco explorados. Esta é a premissa fundamental para a 
realização desta tese. 
Nas últimas décadas, estudos computacionais baseados em dinâmica de fluídos (CFD) su-
portaram a expansão do conhecimento dos fatores hemodinâmicos envolvidos na aterosclerose 
[5][6]. A construção da geometria 3D através de imagens hospitalares, as medições da veloci-
dade obtidas em exames Eco Doppler, e a posterior simulação do fluxo sanguíneo constituem 
uma ferramenta não invasiva que permite obter, in vivo, a caracterização hemodinâmica na 
bifurcação carotídea para cada paciente. A construção de modelos 3D realistas para o estudo 
da hemodinâmica da CCA necessita da segmentação de imagens médicas obtidas por ultrassom 
(US). Nos últimos anos, tem surgido um grande interesse na segmentação automática e semi-
automática de imagens da artéria carótida comum, possibilitando a construção pormenorizada 
de modelos 3D fiáveis.  
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Uma das principais motivações deste trabalho é a utilização de imagens de US para estudar 
o fluxo sanguíneo na bifurcação carotídea. Esta técnica imagiológica não invasiva, devido às 
suas propriedades não ionizantes, tem baixo custo, permite uma aquisição em tempo real e 
vem apresentando continuamente melhorias tecnológicas, destaca-se positivamente relativa-
mente a outras técnicas de imagiologia vascular periférica. Uma das vantagens do US prende-
se com a preocupação crescente em evitar técnicas imagiológicas com os efeitos nefastos para 
a saúde. A imagem de US tem sido bastante usada no diagnóstico das doenças cardiovasculares, 
nomeadamente na aterosclerose, fazendo parte da prática clínica. A técnica imagiológica de 
US Doppler permite a combinação entre informação morfológica, através do US modo-Brilho 
(modo- B), onde se visualiza a anatomia e avalia a parede arterial e entre a informação hemo-
dinâmica pelo Doppler de onda pulsada (PW). Desta forma, o estudo não invasivo pelo US per-
mite a determinação da presença ou não do processo patológico, a sua localização e quantifi-
cação, auxiliando na melhor terapêutica a ser seguida.  
O estudo tem ainda como finalidade auxiliar o diagnóstico, compreender os fatores hemo-
dinâmicos associados à patologia e avaliar a eficácia do tratamento cirúrgico. 
 
1.2- Objetivos 
 
O trabalho desenvolvido pretende contribuir para a construção de uma ferramenta compu-
tacional capaz de explicar as alterações hemodinâmicas causadas pela estenose carotídea. 
Como objetivos definiram-se:  
 Desenvolvimento e validação de uma metodologia de segmentação semiautomática 
do contorno do lúmen em imagens de US longitudinais e transversais;  
 Construção da geometria 3D da bifurcação carotídea;  
 Simulação CFD do fluxo sanguíneo e validação das condições hemodinâmicas da bi-
furcação carotídea;  
 Cálculo dos índices hemodinâmicos baseado nos resultados simulados da tensão de 
corte da parede (WSS) e a sua associação à patologia da aterosclerose. 
 
 
1.3- Estrutura da Dissertação 
 
Esta dissertação encontra-se dividida em 5 capítulos. 
Neste capítulo, Capítulo 1, é feita uma breve introdução, apresentando-se as considerações 
iniciais, os objetivos e a motivação que levou à sua realização. 
No Capítulo 2 apresenta-se a revisão bibliográfica, que consiste num apanhado global dos 
conceitos necessários para o enquadramento da dissertação, nomeadamente a bifurcação ca-
rotídea e a aterosclerose, a imagem de US, bem como o estado de arte para a segmentação 
automática de imagens. Finalmente o estudo do fluxo sanguíneo na bifurcação carotídea é 
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abordado apresentando-se os métodos computacionais para a modelação do fluxo sanguíneo na 
bifurcação da carótida comum. 
No Capítulo 3 descreve-se a metodologia utilizada para a realização desta dissertação, no-
meadamente a aquisição das imagens, o formato DICOM, os algoritmos utilizados na segmenta-
ção semiautomática das imagens de US da secção longitudinal e transversal e as métricas usadas 
para a validação do algoritmo proposto para as imagens longitudinais. Para a modelação CFD 
do fluxo na artéria apresenta-se a abordagem usada para a construção 3D da geometria e para 
a geração da malha de volumes finitos; também se definem outros aspetos e as condições de 
fronteira impostas e por fim descrevem-se os índices hemodinâmicos baseados no WSS.  
Para o Capítulo 4 apresentam-se e discutem-se os resultados obtidos nesta investigação, 
nomeadamente para a segmentação e validação da segmentação de imagens da secção longi-
tudinal e para a segmentação das imagens da secção transversal; também se apresenta a vali-
dação do modelo proposto para a simulação numérica do fluxo sanguíneo, a distribuição do 
campo de velocidades e de tensões de corte e a apresentação dos índices hemodinâmicos ba-
seados no WSS.  
Por fim no Capítulo 5 apresentam-se as conclusões e perspetivas de trabalho futuro. 
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2|Revisão Bibliográfica 
 
 
 
 
2.1- Bifurcação da artéria carótida comum 
 
 
As artérias são vasos sanguíneos que transportam o sangue e as suas componentes do cora-
ção para diferentes órgãos do corpo e tecidos. O lúmen é a cavidade central do vaso, por onde 
o sangue flui. A parede arterial é constituída por 3 túnicas/camadas morfologicamente distintas 
íntima, média, e adventícia (Figura 2.1). A camada íntima é uma região bastante fina, consti-
tuída por células endoteliais, sendo responsável pelo controlo do diâmetro do vaso, já a média 
é uma camada de músculo liso e tecido elástico, contribuindo maioritariamente para as propri-
edades elásticas do vaso. Por fim a camada adventícia é composta por tecido conectivo. 
 
Figura 2.1- Exemplificação das três camadas (íntima, média, adventícia) que compõem uma artéria [7] 
O sistema arterial carotídeo situa-se na região do pescoço e é formado pela artéria carótida 
comum, esta tem uma estrutura em par, uma para cada metade do corpo humano (esquerda e 
direita). Cada CCA apresenta uma bifurcação em artéria carótida interna (ICA) e externa (ECA) 
(Figura 2.2). Enquanto, o segmento externo da carótida é responsável pelo fornecimento de 
sangue para as estruturas exteriores ao crânio e é caracterizado pelas formas de onda de ele-
vada resistência, a carótida interna distribui o sangue às estruturas internas do crânio, irrigando 
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uma grande porção do cérebro, bem como as orelhas, os globos oculares e o nariz, sendo ca-
racterizada por formas de onda de baixa frequência.  
As placas de ateroma formam-se maioritariamente nas artérias que se ramificam ou bifur-
cam ou em zonas com estenose. Estas zonas caracterizam-se por serem de baixa velocidade, 
próximas da obstrução, o que causa o aumento da queda de pressão e a resistência ao fluxo. 
Como tal, o fluxo reverso na vizinhança à deformação aumenta, tornando estes locais mais 
vulneráveis à aterosclerose [8].  
Este estudo incide na hemodinâmica da bifurcação da carótida comum uma vez que a ate-
rosclerose apresenta uma prevalência de 20 a 40% neste local compreendendo os últimos cen-
tímetros da artéria carótida comum e os primeiros da carótida interna, maioritariamente na 
zona do bulbo carotídeo que se encontra na carótida interna logo depois da bifurcação.   
       
 
Figura 2.2- Bifurcação da artéria carótida comum e esquematização da placa de ateroma [9]. 
 
Na bifurcação da CCA, a placa de aterosclerose pode levar à estenose causando a redução 
de fluxo sanguíneo para o cérebro. Dá-se o AVC quando o fluxo sanguíneo é interrompido em 
certas zonas do cérebro por um coágulo ou placa de aterosclerose que bloqueia o vaso. Além 
disso os fragmentos de uma placa podem soltar-se e percorrer a corrente sanguínea até ao 
cérebro, acabando por bloquear o fluxo de sangue e provocar o AVC. O estado de aterosclerose 
na carótida pode ser definido através de várias medidas, nomeadamente, a espessura íntima-
média (IMT) [10], a área transversal, a morfologia das placas ateroscleróticas e o respetivo grau 
de estenose [11]. 
A tomada de decisão acerca da realização da cirurgia para o tratamento é difícil e requer 
a ponderação dos benefícios com os riscos associados a uma intervenção num local crítico. Para 
essa decisão deve-se ter em causa o grau de estenose da artéria e a presença ou não de sintomas. 
Para avaliar a severidade da estenose é necessário ter em conta o impacto hemodinâmico no 
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fluxo sanguíneo, para além da forma geométrica, dados que podem ser obtidos por técnicas 
imagiológicas.  
 
2.1.1- A aterosclerose  
As doenças cardiovasculares são a principal causa de morte e morbilidade nos países indus-
triais [18]. Prevendo-se que em 2020 a aterosclerose se torne a principal origem de doenças 
cardiovasculares [19]. 
É uma doença de origem multifatorial, caracterizando-se por ser sistémica, crónica e influ-
enciada por variáveis genéticas e ambientais, sendo patologicamente correlacionada com al-
guns fatores de risco tais como hipertensão arterial, diabetes mellitus, obesidade, sedenta-
rismo e história familiar [20]. A aterosclerose caracteriza-se por ser uma doença progressiva 
dos vasos sanguíneos e descreve-se como uma associação entre uma degeneração gordurosa e 
um endurecimento do vaso, causada pela acumulação de gorduras, colesterol, cálcio e outras 
substâncias na camada íntima. (Figura 2.3). Em fases avançadas, esta acumulação leva à for-
mação de placas de ateroma, que levam ao espessamento do vaso e perda da elasticidade da 
parede [21]. A aterosclerose é uma doença focal, afetando preferencialmente as paredes ex-
ternas das bifurcações e ramificações arteriais, ou seja os locais onde o fluxo é mais turbulento 
e são maiores as tensões de corte [22].
 
Figura 2.3- Exemplificação da acumulação de substâncias- aterosclerose [23]. 
A estenose consiste na redução local da secção de um vaso sanguíneo provocando por vezes 
a oclusão do lúmen arterial. A doença resulta de um processo contínuo ao longo do tempo, onde 
as fases iniciais encontram-se nas crianças (estrias gordurosas), enquanto as complicações clí-
nicas normalmente detetam-se desde a meia até à terceira idade. Numa breve descrição, o 
desenvolvimento da aterosclerose começa com as estrias gordurosas, desenvolvendo-se depois 
a placa fibrogordurosa. Neste momento os sintomas da aterosclerose não são detetáveis clini-
camente e a placa é estável. Com o desenvolvimento posterior da placa fibrogordurosa ocorre 
a inflamação, crescimento da placa e calcificação, criando-se uma placa vulnerável. Este está-
gio leva a três fases clínicas diferentes como está representado na Figura 2.4 [24]: I- rutura da 
artéria, II- oclusão por um trombo, III- estenose crítica que impede o fluxo.  
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Figura 2.4- Esquematização das fases na aterosclerose nas artérias, I-III [24]. 
 
O estudo da patogénese desta doença encontra-se pouco esclarecido, uma vez que, ocorre 
no interior das paredes dos vasos, a sua génese é de difícil observação e a evolução da doença 
é lenta e progressiva, dificultando a elaboração de experiências para o seu estudo [25]. A gestão 
clínica destas lesões, quando diagnosticadas é baseada apenas no grau de estenose, mantendo-
se incerta e não efetiva em pacientes assintomáticos (paciente portador, mas não exibe sinto-
mas). 
 
 
2.2- A imagem de Ultrassom 
 
Para o diagnóstico da aterosclerose existem várias técnicas imagiológicas, normalmente 
usadas, angiografia (Raios-X, ou ressonância magnética), tomografia computorizada, ecocardi-
ografia e ultrassonografia [12]. Na Tabela 2.1 apresenta-se as técnicas imagiológicas do sistema 
carotídeo, divididas de acordo com o grau de invasividade (necessidade de injeção do meio de 
contraste). 
 
 
 
Tabela 2.1- Técnicas imagiológicas usadas no sistema carotídeo [2]. 
Grau de invasividade Técnicas 
Não-Invasiva 
Ultrassonografia (modo-B, 
doppler: PW, com fluxo a cor 
e dúplex) 
Angiografia por ressonância 
magnética 
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Semi-Invasiva 
Angiotomografia computori-
zada 
Invasiva Angiografia cerebral 
No entanto, uma das mais utilizadas é a ultrassonografia que tem vantagens para ser utili-
zada na prática clínica: é segura (sem efeitos nefastos), é não invasiva, pois utiliza radiação 
não ionizante, é rápida e relativamente barata. As principais limitações desta técnica é ser 
dependente do operador e as suas imagens apresentarem bastante ruído, devido ao ruído spec-
kle. A imagem de US tem vindo a ser usada na prática clinica, no diagnóstico da aterosclerose 
da artéria carótida, permitindo em tempo real avaliar o grau de estenose e a morfologia da 
placa aterosclerótica [13]. 
Assim, nesta secção apresenta-se o princípio básico do US, os modos de visualização, a 
formação da imagem modo- B, o doppler e por fim a imagem modo- B da CCA. 
 
2.2.1- Princípio básico 
Esta técnica imagiológica, também denominada ecografia, tem sido bastante usada no di-
agnóstico cardiovascular baseado em imagens, uma vez que, a artéria carótida é uma artéria 
superficial. Para além das vantagens referidas anteriormente, é uma técnica precisa, confor-
tável e não trás riscos relacionados com a inserção do cateter ou alergias [14].  
Os ultrassons (USs) caracterizam-se por ser ondas mecânicas, que transportam energia e se 
propagam longitudinalmente através de diversos meios, como uma onda de pressão pulsátil 
(acústica). A interação das ondas de US com o tecido são sujeitas às leis da ótica geométrica, 
incluindo absorção, reflexão, refração, dispersão e interferência.   
 As ondas de US propagam-se com uma frequência superior a 20 KHz, que corresponde à 
frequência máxima audível para os humanos. Tipicamente, os sistemas de US operam numa 
gama de 2 a 20 MHz, embora alguns se aproximem dos 40 MHz na imagiologia harmónica.  
A velocidade de propagação dos ultrassons nos tecidos biológicos é cerca de 1540 m/s. 
Sabendo a frequência 𝑓 e a velocidade do som 𝑐 pode-se determinar o comprimento de onda 𝜆 
dos USs, isto é, a distância entre duas ondas sucessivas, [15]: 
 
𝜆 =
𝑐
𝑓
 
 
A resolução das imagens não tem uma definição absoluta para o seu cálculo, pois existem 
muitas variáveis. No entanto, usualmente distinguem-se dois tipos de resolução: axial e lateral. 
A resolução axial 𝑅𝑎 consiste na capacidade de distinguir duas estruturas diferentes, ocorrendo 
no mesmo eixo e na direção da propagação do feixe. Esta é dada pela equação 2.2:  
 
𝑅𝑎 =
𝑐.𝑇
2
, 
 
(2.1) 
(2.2) 
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onde 𝑐 é a velocidade de propagação do US no tecido, e 
 𝑇
2
  corresponde a metade do período 
num determinado nível abaixo do pico; depende do comprimento do pulso de onda, o que leva 
a que a distância entre as estruturas deva ser pelo menos um quarto do comprimento de onda. 
Desta forma, quanto menor o comprimento do pulso e quanto maior a frequência, melhor será 
a resolução axial obtida [15] [16]. Já a resolução lateral é a capacidade de distinguir dois pontos 
próximos no eixo perpendicular à direção de propagação do feixe. Corresponde à largura total 
do feixe num nível específico abaixo do pico e está dependente das dimensões geométricas da 
sonda, da frequência e largura do feixe e do número de elementos ativos dos cristais no array. 
Deste modo, nos campos distais obtém-se uma melhor resolução que nos proximais [15] [16]. 
Normalmente adaptam-se para níveis abaixo do pico, os valores de 3 dB, 6 dB ou 10 dB, ou o 
mais frequente, para a medição da largura total a metade do nível do pico que corresponde à 
largura total a metade do máximo (FWHM). Para uma melhor compreensão, pode-se observar 
ambas as resoluções na Figura 2.5. 
 
 
Figura 2.5- Representação e definição da resolução axial e da resolução lateral [17]. 
 
 
2.2.2- Modos de Visualização  
Existem vários modos de visualização dos ecos de US: o modo-A (amplitude), modo- B (bri-
lho) e o modo- M (movimento).       
O modo-A retorna o sinal da amplitude do eco no tecido. As estruturas hiperecogénicas são 
aquelas que apresentam maiores densidades, e como tal têm maiores picos de eco. Já as hipo-
cogénicas aparecem a preto e têm baixas densidades. 
A imagem modo- B consiste na conversão dos picos de US em locais/pontos onde o seu brilho 
é proporcional à sua intensidade. No modo- B uma quantidade grande de pontos brilhantes 
corresponde a um grande pico de eco no modo-A. Desta forma, estruturas com maiores densi-
dades e ecogenicidade são mais brilhantes que as estruturas hipocogénicas. Cada US que é 
refletido é representado por uma percentagem de brilho distinta (escala de cinzas), conforme 
a estrutura tecidual refletora. Assim a linha será mais branca quanto maior a amplitude do US 
refletido [26]. Este modo fornece informações acerca da anatomia da artéria, incluindo a sua 
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configuração espacial e o tamanho do vaso e também possibilita a avaliação da parede da ar-
téria relativamente à presença de espessamento ou placas. Como tal, permite a deteção da 
IMT e a deteção precoce de formação de placa. As imagens de alta resolução permitem distin-
guir as camadas íntima, média e a adventícia. Uma das desvantagens desta técnica é a dificul-
dade em identificar as placas com úlceras de pequenas dimensões e a possibilidade de confundir 
uma úlcera como o espaço entre duas placas. O grau de estenose pode ser obtido através do 
cálculo do diâmetro da luz (DL).Este método é o mais sensível à deteção de pequenas placas 
sendo utilizado para estenoses superiores a 40% [2]. 
O modo- M segue o mesmo princípio que o modo-A, consistindo numa representação da onda 
ao longo do tempo, segundo uma linha de US escolhida. Basicamente é uma vista monodimen-
sional da interface pretendida, onde num eixo estão representadas todas as reflexões segundo 
essa linha ao longo do eixo do tempo; esta técnica é bastante usada para visualização de vál-
vulas do coração e paredes do miocárdio.   
De todas as técnicas referidas anteriormente, a Ultrassonografia modo- B é a mais usada no 
diagnóstico da aterosclerose devido a ser um dos métodos mais básicos do US, fácil de usar, 
não invasivo e requerer baixo custo computacional. No entanto, apresenta como limitações 
uma baixa qualidade de imagem, causada pelo ruído speckle, presença de sombras e baixo nível 
de contraste. As sombras formam-se quando um refletor forte como um gás/fronteira de tecido 
ou uma estrutura altamente atenuada esconde um órgão profundo mentiroso. Este efeito é 
bastante representativo na presença de ateromas calcificados. 
 
2.2.3- Formação da imagem modo-B 
As imagens de US modo-B (BUS) são originadas através de um padrão sequencial organizado 
que contém linhas acústicas ou vetores [27]. Estas linhas representam fisicamente uma grava-
ção no tempo de ondas dispersas tridimensionais (3D) de diferentes profundidades. A formação 
da imagem (uma frame) começa pela transmissão de um pacote de pulsos que são conduzidos 
ao longo do eixo do vetor, onde a sua forma vai mudando de acordo com as características do 
meio (Figura 6, passo 1) sempre que existe uma mudança na densidade do tecido dentro da 
região de interesse. Esta mudança faz com que o pulso se disperse por uma série de estruturas 
(obstáculos), localizadas a diferentes profundidades, resultando em diferentes atrasos no pulso 
(Figura 6, passo 2). Os elementos piezoelétricos da sonda/transdutor de pulsos-ecos recebem 
as reflexões. Posteriormente determina-se a profundidade de cada estrutura, considerando 
uma velocidade de onda constante. A superfície do transdutor integra as ondas intercetadas 
anteriormente, adicionando pesos e tempos de atraso para focar e formar o feixe. Esta inte-
gração vai provocar a redução dos sinais dispersos 3D para um registo (linha- A) unidimensional 
(1D), cuja envolvente é detetado resultando numa envolvente RF, o sinal (ERF). O detetor de 
envolventes tira as elevadas frequências do sinal, como entrada e dá como saída a “envolvente” 
do sinal original, por um portador de frequência de filtragem passa-baixo [27]. 
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Figura 2.6- Formação da imagem num sistema convencional de US [27]: Passo 1- A sonda transmite um 
pacote de pulsos; Passo 2- A reflexão é causada por diferentes pulsos dispersos, dentro de uma célula de 
resolução varrida; Passo 3- Processamento não linear de amplitude; Passo 5- Para a próxima linha repe-
tem-se os passos anteriores até a imagem (uma frame) estar completa; Passo 6- As linhas varridas são 
interpoladas e arranjadas geometricamente. 
 
 A amplitude do sinal ERF é comprimida logaritmicamente e processada não linearmente 
(Figura 2.6, passo 3), com a finalidade de ser representado na imagem uma maior gama dinâ-
mica de ecos (fracos a fortes). Para todas as linhas de varredura, repetem-se os passos anteri-
ores (Figura 2.6, passo 4) e por fim faz-se a interpolação de todos os sinais ERF (Figura 2.6, 
passo 5), para formar uma imagem cartesiana. A redução espacial resulta da interpolação, é 
uma consequência da sub amostragem (amostragem baixa), que serve para a redução da reso-
lução espacial e é uma das propriedades mais atrativas da imagem de US. Nas imagens de US 
modo- B adquiridas com transdutores convexos, pode verificar-se o efeito de interpolação, onde 
para grandes profundidades existem mais locais não observados (Figura 2.6 passo 6).  
 
2.2.4- Imagem modo- B da CCA 
A frequência normalmente utilizada para aquisição de imagens 2D da carótida (artéria pe-
riférica) é aproximadamente 7MHz. Este valor permite obter uma simbiose entre a minimização 
da perda de penetração do sinal e uma melhor resolução espacial, uma vez que, quanto menor 
a frequência menor a perda e quanto maior a frequência, melhor a resolução [17]. 
Nas imagens longitudinais 2D da CCA, a parede proximal (NW), é aquela que está mais 
próxima do transdutor, por outro lado, a parede distal (FW) é constituída pela parede mais 
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distante. A Figura 2.7 corresponde a um corte longitudinal onde se pode observar a separação 
das faixas por uma faixa escura larga, o lúmen arterial, isto é, o local do fluxo de sangue. 
Nestas faixas pode distinguir-se as três camadas, a íntima, a média e a adventícia [17].  
A camada íntima está pobremente representada, encontrando-se fundida com a camada 
média, devido à pobre diferença das impedâncias acústicas destas duas camadas adjacentes 
[28]. A camada média é a zona anecoica/hipoecóica entre as linhas ecogénicas da íntima e da 
média. A camada média é representada a um cinzento-escuro, enquanto a camada adventícia 
é bastante ecogénica e aparece a um cinzento brilhante.  
A IMT é definida como a largura entre as duas linhas ecogénicas quase paralelas, conhecida 
pelo “padrão de duas linhas”, separadas por uma região hipoecogénica a anecoica (interface 
íntima-média (IM)). A primeira linha representa a interface lúmen-íntima (LI) e a segunda cor-
responde à interface média-adventícia (MA).  
As ondas de US são refletidas de forma diferente pelo sangue (lúmen do vaso) e pelas pa-
redes das camadas, devido à diferença de densidade e elasticidade. Os US não são refletidos 
pelo lúmen e pela túnica média, permitindo a deteção da LI e da MA, e assim a medição da 
IMT. 
 
Figura 2.7- Corte longitudinal da CCA [29]: representação das camadas íntima, média e adventícia e as 
suas interfaces. 
 
Os cortes transversais (Figura 2.8) apresentam imagens com uma qualidade pobre, uma vez 
que, são sujeitas a muitos artefactos que resultam da refração dos lados das paredes. Estas 
imagens são bastante úteis, para construção do modelo 3D da bifurcação carotídea, pois dão 
informação relativa à morfologia da secção transversal da CCA em secções específicas [30]. As 
imagens transversais podem apresentar apenas um corte transversal da carótida interna, podem 
apresentar simultaneamente cortes das carótidas interna e externa e ainda uma topologia de 
contornos mais complicada relativa à região da bifurcação. 
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Figura 2.8- Vista transversal da artéria carótida comum 
 
2.2.5- Doppler 
O efeito doppler ocorre quando uma fonte de ondas sonoras ou eletromagnéticas está em 
movimento relativamente a um recetor e ocorre alteração da frequência destas ondas à medida 
que a fonte se aproxima ou afasta do observador. A frequência da onda recebida aumenta caso 
a fonte se aproxime do observador, caso contrário, se esta se afastar, a frequência recebida 
diminui em relação à emitida [31]. 
O doppler é utilizado para medir a velocidade do fluxo sanguíneo e identificar o seu sentido, 
portanto permite a deteção de embolias e a localização de oclusões. As hemácias são os refle-
tores principais dos sinais acústicos, uma vez que estas estruturas fazem parte do fluxo sanguí-
neo, logo estão em movimento [26].   
O desvio doppler 𝑓𝑑 consiste na alteração da frequência dos US emitidos relativamente aos 
refletidos, dependendo da frequência de emissão dos US  
𝑓, do ângulo entre o feixe e a direção do sangue 𝛼, da velocidade das partículas do sangue em 
movimento 𝑣 e da velocidade média da propagação da onda de US no meio 𝑐, tal como está 
representado na equação 2.3 
 
𝑓𝑑 =
2 𝑓 𝑣 cos 𝛼
𝑐
 
 
Com esta equação é possível determinar a velocidade do fluxo sanguíneo, uma vez que o 
ângulo é definido pelo operador.   
A variação da frequência entre os US emitidos e os refletidos é obtida representando a sua 
velocidade num gráfico denominado por espectro-doppler; para o efeito recorre-se à transfor-
mada de Fourier. A análise espectral das velocidades sistólica e diastólica do fluxo permite a 
quantificação do grau de estenose. O fluxo é laminar quando as curvas do espectro são bem 
delimitadas, isto é, todas as hemácias têm aproximadamente a mesma velocidade; por outro 
lado, num fluxo turbulento as hemácias possuem velocidades elevadas onde a curva do espetro 
é mal delimitada. 
(2.3) 
 
2.2- A imagem de Ultrassom  15 
 
 
   
A Ultrassonografia também utiliza técnicas doppler, encontrando-se dividida em doppler de 
onda contínua (CW), doppler de onda pulsada, ultrassonografia duplex, doppler espectral ou 
power doppler.  
O estudo hemodinâmico utilizando US doppler PW permite avaliar velocidades em pontos 
específicos e a distribuição de velocidades ao longo do ciclo cardíaco, possibilitando a obtenção 
das condições de fronteira necessárias para a análise hemodinâmica. O exame de ultrassono-
grafia apresenta características únicas pela combinação de técnicas morfológicas e hemodinâ-
micas, que em conjunto aumentam o potencial do diagnóstico [32].
 
 
2.3- Estado de Arte: segmentação de imagens de US 
 
O processamento e análise de imagem compreendem um conjunto de técnicas uteis na 
melhoria e extração de informação a partir de imagens. A segmentação das imagens de US 
modo-B é um passo fundamental e de extrema importância, uma vez que para a criação do 
modelo 3D é necessária uma definição correta do contorno do lúmen em secções longitudinais 
e transversais; assim esta etapa irá influenciar todos os estudos hemodinâmicos posteriores. O 
processo de segmentação consiste em dividir a imagem em objetos, isto é, em grupos de pixéis 
que se relacionam entre si, com a finalidade de obter a região de interesse (ROI).  
Neste capítulo é feita uma revisão do estado de arte da segmentação de imagens longitu-
dinais e transversais da CCA.  
 
2.3.1- Imagens da secção longitudinal da CCA  
 
A IMT é o indicador mais utilizado para o diagnóstico da aterosclerose. Nesta secção apre-
sentam-se os estudos mais importantes para a avaliação computacional da IMT focados na esti-
mativa da LI, a interfaces das paredes da artéria com o lúmen.  
Nesta seção apresentam-se as metodologias utilizadas pelos principais autores, descre-
vendo-se os métodos baseados em: perfil de intensidade e gradientes, contornos ativos, pro-
gramação dinâmica, transformada de Hough, modelação Nakagami, transformada de Wa-
tershed, métodos de classificação, métodos de Spline cúbica e RANSAC e abordagem integrada.  
Uma informação mais pormenorizada, nomeadamente a descrição dos princípios básicos, 
performance, vantagens e limitações de cada método pode ser encontrada no relatório de pre-
paração da dissertação. 
 
2.3.1.1- Perfil de intensidade e gradientes 
Em 1988. Pignoli e Longo foram pioneiros ao introduzir os métodos computacionais para a 
medição da IMT, baseados na deteção de bordas. Este método baseia-se nos picos de eco e na 
sua relação com a respetiva camada carotídea [33].  
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Os mesmos princípios do método anterior (medida do IMT baseada na deteção de bordas) 
foram adotados por Touboul et al. [34], em 1992, diferenciando-se pela implementação em 
estudos clínicos multicêntricos e epidemiológicos.   
No ano de 2001, Ligouri et al. [30] apresentaram uma técnica de deteção de bordas semi-
automática, na qual se usa o gradiente da imagem.  
Em 2005 Stein et al. [35] desenvolveu uma metodologia semiautomática baseada na deteção 
de bordas para a medição da IMT na parede distal da carótida. Provou-se que a medida da IMT 
assistida por computador era mais rápida. 
No ano de 2008, Faita et al. [36] desenvolveram uma técnica automática em tempo real, 
onde o desempenho do gradiente é melhorado através de uma abordagem baseada em reco-
nhecimento de padrões e de um operador de deteção de momentos absolutos de primeira or-
dem (FOAM), este é um filtro Gaussiano de gradiente.  
Em 2009 Molinari et al. [37] propuseram uma metodologia automática computacional de 
traçados (ACT), constituída por quatro características principais: robustez ao ruído, indepen-
dente do utilizador, adequada para imagens normais e patológicas e independente do scanner 
de US. O procedimento desta abordagem é feito em 3 passos: primeiramente corta-se a imagem 
e seleciona-se a ROI, de seguida filtra-se a imagem original usando um filtro estatístico de 
primeira ordem para atenuação do ruído speckle, permitindo assim a estimação do lúmen ba-
seado nas estatísticas locais; por fim procede-se à estimativa das camadas da adventícia. Esta 
abordagem, apresentada na Figura 2.9, fundamenta-se na distribuição das intensidades dos 
pixéis ao longo de cada coluna e na localização do valor máximo e mínimo ao longo do seu perfil 
de intensidades; esta técnica apresenta como vantagens uma grande versatilidade a nível de 
performance, na deteção de camadas da adventícia com ou sem ateroma.  
 
 
 
Figura 2.9- Método ACT de Molinari et al.[37]: (a) imagem original; (b) imagem após redução do ruído 
speckle com um filtro Gaussiano (linha a tracejado corresponde a uma coluna da imagem); (c) perfis de 
intensidade da coluna da imagem; (d) deteção das bordas da ROI. 
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Molinari et al. propuseram mais recentemente, em 2011 [38] e em 2012 [39], novas meto-
dologias para a deteção de bordas. O estudo de 2011 baseia-se num algoritmo para extração 
dupla de linhas usando o fluxo de bordas (CAUDLES-EF). A abordagem de 2012 baseia-se numa 
metodologia completamente automática de multi-resolução para bordas snapper (CAMES).  
 
2.3.1.2- Contornos Ativos 
Os métodos de segmentação de imagem baseados em modelos deformáveis centram-se na 
otimização de uma função de custo, diferindo na definição da continuidade e suavidade do 
contorno, incorporando uma força externa que atrai o contorno para a fronteira mais próxima 
da imagem. Estes podem ser distinguidos em duas classes: modelos paramétricos, denominados 
contornos ativos e modelos geométricos, conhecidos por level sets. 
O método de contornos ativos, também conhecidos por snakes, consiste numa adaptação 
elástica de um contorno paramétrico controlado, por um processo dinâmico que minimiza a 
função de energia global, 𝐸𝑠𝑛𝑎𝑘𝑒, [40]. A função de energia do snake é igual à soma da função 
de energia interna e externa: 
 
𝐸𝑠𝑛𝑎𝑘𝑒 = 𝐸𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 + 𝐸𝑒𝑥𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 
 
A energia interna 𝐸𝑖𝑛𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 refere-se à deformação da curva, originada pela formulação ma-
temática do modelo, é responsável por manter a morfologia das características preservada e 
está dependente de parâmetros intrínsecos tais como curvatura e comprimento. Já a energia 
externa 𝐸𝑒𝑥𝑡𝑒𝑟𝑛𝑎 depende de fatores relevantes da imagem, tais como estrutura da imagem 
(bordas, linhas e pontos) e constantes impostas pelo utilizador. O modelo inicial é deformado 
sob a ação de forças internas à curva e forças externas que atraem o modelo em direção ao 
contorno. A forma final do contorno corresponde ao mínimo da energia global. [40]. 
Em 2002 Gutierrez et al. [41] propuseram uma metodologia automática, baseada em con-
tornos ativos e numa análise multi-resolução para a medida do IMT.  
Desde 1999 [42] até 2002 [43], a equipa de Cheng et al. tem trabalhado no diagnóstico da 
aterosclerose. Os dois métodos propostos são baseados numa adaptação da snake de Cohen [44].  
Em 2007, Loizou et al. [29] apresentaram uma abordagem baseada em snakes, que passa 
pela normalização da imagem [45] e pela aplicação de um filtro linear escalar Lsmv baseado 
nas médias e desvios padrão da vizinhança do pixel, com intuito de remover o ruído speckle.  
No ano de 2007, Delsanto et al. [46] apresentaram uma metodologia chamada extração de 
camadas e análise de sinal totalmente independente do utilizador (CULEX), baseada nas esta-
tísticas locais e snakes. Este estudo é composto por 3 etapas. A primeira consiste na suavização 
da imagem, na utilização de perfis de intensidade para determinação da parede adventícia e 
na individualização do lúmen da carótida. A CCA é obtida fazendo o clustering da imagem num 
histograma 2D, onde se calcula a média e desvio padrão numa vizinhança [10×10]. Considera-
(2.4) 
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se que os pixéis pertencentes ao lúmen são aqueles que estão nas classes dos pixéis com inten-
sidades médias e variâncias baixas (Figura 2.10 (a)). Já a segunda fase consiste numa segmen-
tação baseada em gradientes através da aplicação do filtro Gaussiano, e uma melhoria das 
bordas através dos gradientes de intensidade da imagem (Figura 2.10 (b)). A última parte con-
siste num refinamento da segmentação feito através do contorno ativo. O ponto forte deste 
método é não necessitar de selecionar a ROI. Os resultados obtidos foram comparados com a 
segmentação manual realizada por um operador humano treinado, apresentando um erro médio 
para as interfaces LI e MA de 7%. No entanto, este método é afetado pela sensibilidade ao ruído, 
qualidade de imagem e o espalhamento do sangue.  
 
 
Figura 2.10- Exemplificação método de CULEX, proposto por Delsanto et al. [62]: (a) distribuição da 
intensidade média normalizada e do desvio padrão de uma vizinhança 10×10 para cada pixel; (b) perfil de 
intensidade de uma coluna da CCA. 
 
A equipa já referida, de Loizou et al. [47]  apresentou em 2009 um trabalho baseado em 
contornos ativos. A diferença entre este trabalho e o anterior é que o anterior faz a avaliação 
da IMT, da espessura da camada média e do complexo íntima-média em grupos de várias idades. 
Por fim em 2010, Mahmoud et al. [48] desenvolveram um algoritmo baseado no gradiente 
da imagem. 
Em 2010, Bastida-Jumilla et al. [49] propuseram uma nova metodologia, baseada em snakes, 
para a avaliação do IMT. Para testar esta abordagem usaram-se 5 imagens não assintomáticas, 
onde se obteve um erro de IMT de12,86 pixéis.  
Posteriormente em 2011 o mesmo grupo de trabalho, agora chefiado por Petroudi et al. 
[50] voltou a desenvolver um método usando snakes, utilizando a snake de Chan-Vese (combi-
nação de contornos ativos com level sets), onde a informação anatómica foi incorporada para 
obter uma segmentação precisa.  
Molinari et al. [51], em 2012, apresentaram uma abordagem nova, de alta performance 
denominada medida da carótida usando snake dupla (CMUDS). A melhoria que esta abordagem 
apresenta é o facto de a inicialização das snakes ser feita através do deslocamento da parede 
distal da adventícia 0,1 mm para cima em direção à interface MA, e 3 mm em direção à LI.  
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Posteriormente em 2013, o grupo de Loizou et al. [52] apresentou um sistema integrado 
para a segmentação completa da CCA usando snakes. O princípio básico consiste na segmenta-
ção sequencial da CCA em áreas distintas, IMC, diâmetro do lúmen e placa aterosclerótica.  
 
2.3.1.3- Programação dinâmica 
A programação dinâmica é um método usado na resolução de problemas de otimização sem 
a necessidade de realizar uma avaliação exaustiva de todas as combinações possíveis das vari-
áveis do sistema [53]. Esta técnica foi introduzida para minimizar a variabilidade nas medidas 
de US. 
Em 1994 Gustavsson et al. [54], apresentaram uma metodologia para a deteção das inter-
faces de eco nas paredes arteriais.  
Em 1997 o mesmo grupo de trabalho, agora chefiado por Wendelhag et al. [55], desenvolveu 
um novo método, incluindo modificações opcionais interativas, pelo operador humano. Este 
método apresenta como vantagens a sua rapidez computacional, o facto de processo ser prati-
camente automático, permitir ainda a correção de pontos mal segmentados e apresentar uma 
menor dependência do utilizador. A sua desvantagem é a deteção de erros no bulbo da artéria 
carótida causado pela presença de placa.  
Posteriormente, em 2000 Liang et al. [56] produziram uma evolução dos dois estudos ante-
riores [54] [55], baseada numa análise multi-escala. A programação dinâmica foi aplicada numa 
forma iterativa: Inicialmente constrói-se a função de custo para cada fronteira e definem-se os 
termos de custo, (definidos por um procedimento de treino que usa dados de médicos especia-
listas). De seguida, faz-se a implementação dinâmica multi-escala. A posição da artéria é esti-
mada numa escala grosseira, diminuindo o custo computacional, enquanto, as posições das 
camadas das paredes são analisadas numa escala fina permitindo uma performance precisa. A 
última etapa passa por medir a IMT da parede distal, em que as interfaces que forem mal 
detetadas podem ser corrigidas pela interação do operador. A performance da segmentação 
manteve-se inalterada, obtendo-se um erro para a medida do IMT de 42,0±20,0μm. As vanta-
gens desta abordagem são a sua robusteza, a redução global do tempo de análise e a fiabilidade 
devido ao processo de treino. No entanto, apresenta como ponto fraco não conseguir segmentar 
e medir imagens com placa.  
Em 2008, Holdfeldt et al. [57] adaptaram o estudo proposto por Liang et al. [54] para a 
avaliação e medida da IMT em sequências de imagens. 
Lee et al. [58], em 2010 propuseram uma metodologia de programação dinâmica baseada 
no filtro direcional Haar-like, que permite através do conceito de programação dinâmica, obter 
uma pesquisa do mínimo global das características extraídas da imagem que resultam da apli-
cação do filtro que tem em consideração a inclinação da fronteira. 
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2.3.1.4- Transformada de Hough  
A transformada de Hough (HT) tem sido bastante utilizada, nomeadamente na segmentação 
de imagens, uma vez que, permite uma deteção matemática de formas definidas, robusta e 
fácil de aplicar. Um dos pontos fortes desta técnica é e o faco de a segmentação não ser de-
masiado sensível a dados imperfeitos e ao ruído, tornando-a bastante robusta [59].    
 Em 2007, Golemati et al. [60] propuseram um método, capaz de segmentar automatica-
mente imagens de US modo-B longitudinais e transversais (explicado no ponto 2.3.2). Neste 
estudo começa-se por registar duas imagens por sujeito, uma corresponde à secção longitudinal 
e outra à transversal. Posteriormente efetua-se a redução da área, onde inicialmente se aplica 
a operação morfológica de fecho (Figura 2.11 (a)), e a remoção de áreas de baixa intensidade 
através da aplicação de treshold, e por fim a definição do primeiro e último não zero para as 
linhas e colunas. Depois aplica-se um filtro Gaussiano com tamanho de kernel [7×7] para suavi-
zação da imagem (Figura 2.11 (b)) e a operação morfológica de fecho (Figura 2.11 (c)). De 
seguida aplica-se o operador de gradiente de Sobel, para a deteção de bordas (Figura 2.11 (d)). 
Finalmente procede-se à aplicação da HT, que difere dependendo se a imagem for longitudinal 
ou transversal sendo necessário a seleção de círculos ou linhas dominantes para definir limites 
do IMT. Os pontos fortes desta técnica são: o baixo custo computacional (demora), a simplici-
dade e, segundo os autores, os resultados obtidos são válidos. Verificou-se que os valores de 
IMT variavam com as fases cardíacas, apresentando o valor de 55,0±6,0 μm e 61,0±5,0 μm na 
sístole e na diástole, respetivamente; estes resultados foram obtidos pela comparação dos tra-
çados automáticos com os feitos manualmente usando uma tabela cruzada. Nas imagens longi-
tudinais obteve-se uma precisão superior a 96%. As desvantagens desta abordagem são a sua 
baixa sensibilidade, inferior a 83%, a sua dependência do pré-processamento da imagem e in-
capacidade de segmentar vasos com ateromas. 
 
Figura 2.11- Aplicação da HT, método implementado por Golemati et al: (a) imagem original;(b) após 
filtragem e operação morfológica de fecho; (c) aplicação de treshold; (d) deteção de bordas; (e) e (f) 
resultado da aplicação da HT na imagem onde foram detetadas as bordas e na imagem original, 
respetivamente; 
Em 2010, Petroudi et al. [61], também referido anteriormente, apresentaram uma meto-
dologia totalmente automática para a delimitação do complexo íntima-média (IMC). 
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Em 2011, a equipa de Stoitsis, agora liderada por Matsakou et al.[62] propôs um estudo 
totalmente automático de segmentação de contornos ativos, baseado na HT. O contorno inicial 
de snake é definindo usando a HT, posteriormente aplica-se a deformação da snake baseada no 
vetor de gradiente de fluxo (GVF) para a deteção do contorno final.  
Mais recentemente, em 2012 a equipa de Xu et al. [63]  apresentaram uma metodologia, 
também baseada na HT e utilizando um modelo de snakes dual.  
 
2.3.1.5- Modelação Nakagami 
Esta metodologia realiza a segmentação através da modelação da intensidade de uma pe-
quena ROI, assentando no princípio de que se a ROI tem a parede arterial (adventícia e estrutura 
íntima-média), com uma intensidade caracterizada pela presença de ruído speckle e um padrão 
específico [64].  
Em 2009, Destrempes et al. [65] apresentaram uma técnica de segmentação semiautomá-
tica, que tem em conta a distribuição de elasticidade do tecido, sendo modelada pela mistura 
de 3 distribuições de Nakagami. Primeiro definem-se pequenas ROIs verticais que contém o 
complexo da IMT e a radio-frequência (RF) analisada. Estes sinais RF são analisados conside-
rando a mistura de três distribuições de Nakagami, que supõem que a adventícia apresenta 
localmente na sua distribuição uma média maior, enquanto o lúmen apresenta uma média me-
nor e o IMT corresponde à mistura de ambos (Figura 2.12). A convergência desta abordagem 
para a solução ótima é independente da solução inicial. Obteve-se um valor de distância média 
absoluta (MAD), para a interface LI igual a 21±13 μm e para a MA igual a 0,16±7 μm. No entanto, 
apresenta uma aplicabilidade limitada, nomeadamente na presença de placas calcificadas.  
 
Figura 2.12- Modelação de Nakagami [65]: (a) Seleção das ROIs verticais; (b) Atribuição dos 4 limites (três 
distribuições) para os elementos estruturais das ROIs. 
 
2.3.1.6- Transformada de Watershed 
A transformada de Watershed (WT) consiste numa ferramenta morfológica que divide a 
imagem em regiões. O conceito da WT é muito simples e pode definir-se como uma interpreta-
ção topográfica da imagem em tons de cinzento. Onde as montanhas correspondem às intensi-
dades (cinzas) de maiores magnitudes e por sua vez, as de menor valor correspondem a vales 
22 | Revisão Bibliográfica 
 
ou rios. Esta transformada reconhece os outliers de regiões tomográficas similares, delimitadas 
pelos cumes das montanhas através das inundações dos vales. 
Em 2010 a equipa de Molinari et al. [66] apresentou um estudo baseado em operações mor-
fológicas usando a WT. Esta abordagem começa pelo processo de erosão, seguida pela recons-
trução e binarização usando o critério de Otsu. Este passo permite obter os marcadores iniciais 
de watershed. Depois de obtida a região (Figura 2.13 (b)) segmentada, define-se a ROI através 
da utilização do operador de Canny a cada uma das regiões segmentadas e o lúmen é detetado.  
Posteriormente faz-se a classificação dos pixéis da ROI em 3 classes (lúmen arterial, camadas 
íntima e média e camada adventícia) usando o método de clustering K-means, onde k repre-
senta o número de clusters usados. O erro da IMT obtido foi de 15±170 μm. As limitações deste 
estudo são a sua baixa robustez na deteção da artéria em imagens com um grande rácio de 
ruído e a sua sensibilidade ao tamanho do elemento estrutural de erosão. Em contrapartida, as 
suas vantagens são a boa deteção do lúmen (com baixo ruído), mesmo em imagens com a veia 
jugular presente.  
 
Figura 2.13- Abordagem de Molinari et al. [66] baseada na WT: (a) imagem original; (b) aplicação da 
transformada de watershed 
2.3.1.7- Métodos de classificação 
Em 2010 Molinari et al. [67] propuseram uma abordagem denominada extração da camada 
da artéria carótida (CALEXia), baseada numa metodologia integrada para a extração de carac-
terísticas, ajustamento de linhas e classificação. Esta classificação levará à obtenção dos tra-
çados automáticos para as paredes adventícias (proximal e distal) da carótida. Este método 
começa por suavizar a imagem através da aplicação de um filtro Gaussiano e da determinação 
de um gradiente vertical por coluna. Posteriormente, o algoritmo vai proceder a uma pesquisa 
por coluna, de pontos semente. Estes pontos correspondem aos máximos locais rodeados por 
mínimos locais de baixa intensidade (Figura 2.14 (a) e (b)). De seguida, faz-se a ligação dos 
pontos semente (Figura 2.14 (c)). Os segmentos de linha são primeiramente combinados, ajus-
tados e conectados (Figura 2.14 (c), (d) e (e)) para evitar a sobreposição de contornos obtidos 
por diferentes segmentações e falsos positivos. A fase final passa por realizar um perceptron 
linear, que é responsável pela combinação de características geométricas e eliminação dos 
segmentos que não pertencem às paredes adventícias, alcançando-se o contorno final (Figura 
2.14 (f)). Os traçados automáticos foram comparados com a média de 3 traçados humanos. 
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Obteve-se um erro médio absoluto de 0,007±0,007 mm e de 0,17 ±0,224 mm para as paredes 
proximal e distal, respetivamente. Os pontos fortes desta abordagem são a obtenção de bons 
resultados para vasos normais, curvos e com placa e a criação de uma base de dados grande 
(20 CCAs com placa anecoica, 30 com placa fibrosa, 50 com um aumento da IMT e 100 normais). 
Já as suas limitações são a sua sensibilidade ao ruído, a incapacidade de processar imagens com 
grandes ateromas e a confusão da veia jugular com a artéria carótida.  
 
 
Figura 2.14- Método de CALEXia de Molinari et al. [67]: (a) deteção dos máximos locais- pontos semente; 
(b) seleção dos pontos semente usando o modelo de discriminação linear; (c) ajuste dos segmentos de 
linha; (d) segmentos válidos; (e) conexão dos segmentos de linha. As setas exemplificam o processo de 
conexão: A e B estão desconectados e posteriormente A’ e B’ foram conectados; (f) contorno final obtido 
para uma carótida saudável. 
 
Já em 2011, Meiburger et al. [68] implementaram um novo método designado segmentação 
regional da camada íntima da artéria carótida (CAILIRS), que utiliza uma análise espaço-escala, 
multi-resolução e o classificador da média do deslocamento (MSC). Este classificador, basica-
mente consiste numa técnica não paramétrica que permite a estimativa do gradiente de den-
sidade.  
Mais tarde, em 2012 Rocha et al. [69] desenvolveram um estudo para a avaliação da IMT 
baseado na classificação fuzzy para construir as interfaces finais. Esta abordagem integra um 
método de classificação fuzzy de bordas, programação dinâmica e o detetor de bordas baseado 
no coeficiente instantâneo de variação (ICOV).  
   
2.3.1.8- Métodos de Spline Cúbica e RANSAC  
Entre os anos de 2010 e 2011 Rocha et al. [70] [71] propuseram um método semiautomático 
para a segmentação da carótida, utilizando uma nova função de ganho que procura as melhores 
curvas suavizadas. O modelo da curva suavizada é uma spline cúbica, onde a pesquisa é feita 
pela adaptação do algoritmo de consenso da amostra aleatória (RANSAC) às secções longitudi-
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nais da amostra. Primeiramente, selecionam-se 3 pontos para a região do lúmen que vão per-
mitir a estimativa do eixo do lúmen e da ROI (Figura 2.15 (a) e (b)). De seguida procede-se à 
fase da estimativa das bordas onde se determina a direção dos gradientes dominantes, seleci-
onam-se as bordas de interesse (que definem o mapa de bordas final) e por fim determina-se o 
mapa vale de bordas. A deteção das bordas é feita por um filtro de suavização baseado no 
modelo de difusão anisotrópica de Tauber, que tira partido do ICOV. A seleção das bordas ba-
seia-se na sua distância ao eixo do lúmen, na orientação do gradiente e na sua distância às 
fronteiras do lúmen. Apenas se mantém aquelas bordas que são compatíveis com as fronteiras 
da adventícia. A interface da MA é utilizada recorrendo ao algoritmo RANSAC que utiliza um 
conhecimento à priori para definir cada spline através da distribuição de inliers e um conjuntos 
de 5 pontos. O algoritmo encarrega-se de selecionar a melhor spline. A função de ganho mede 
o consenso da spline ajustada e integra a resposta de várias características das fonteiras da 
carótida: distância da spline a qualquer ponto da borda, distância de pontos do vale de bordas, 
gradiente de intensidade, distância em relação à fonteira do lúmen (SDL) e o ângulo entre a 
orientação da spline normal e a spline. A interface LI é detetada pela combinação da progra-
mação dinâmica, com o treshold das superfícies de intensidade suavizada e as snakes geomé-
tricas. Para se verificar a performance do método foi feita a comparação entre a abordagem 
com traçados manuais e uma base de dados de 50 imagens. Obteve-se um erro de deteção de 
95% para as paredes distais e de 73% para as paredes proximais. As vantagens deste método são 
a sua robustez ao ruído specke, ao contraste irregular e oclusão do lúmen pelo ateroma, simi-
laridade entre os traçados manuais e computorizados e a sua capacidade de se ajustar a formas 
tubulares flexíveis e segmentação de grandes placas.  
 
Figura 2.15- Método de Rocha et al. [71]: (a) imagem original; (b) pontos introduzidos pelo utilizador 
para obtenção do eixo do lúmen e ROI (dentro do retângulo); (c) valores absolutos do SDL; (d) mapa de 
bordas; (e) mapa vale de bordas; (f) estimação das fronteiras da adventícia.   
 
2.3.1.9- Abordagem  Integrada  
Molinari et al. [72], em 2010, desenvolveram uma metodologia que integra dois algoritmos 
já apresentados, o CULEXsa [46] e o CALEXia [67]. Apesar de estas duas técnicas serem com-
plementares e se basearem em diferentes abordagens, nomeadamente a performance para as 
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interfaces LI e MA, o que se pretendeu foi combinar as duas segmentações (CULEXsa e CALEXia) 
usando uma abordagem ambiciosa (greedy). Este algoritmo greedy consiste numa técnica ite-
rativa que pesquisa uma solução global ótima de um problema de séries de otimizações locais. 
A limitação dos métodos de segmentação CULEXsa e CALEXia é a falta de robustez ao ruído, 
apesar de o efeito do ruído ser diferente em cada. Os resultados foram validados com o uso da 
métrica da distância da poli-linha (mais robusta e indicadora da distância entre duas linhas). 
Foram avaliadas 3 características, o erro médio do sistema, o erro por vértice e a métrica do 
IMT (na framework greedy). As desvantagens desta técnica são um elevado erro da IMT e a 
necessidade do cálculo do erro, por cada iteração. Quanto às vantagens: apresenta uma elevada 
precisão e robustez, tempo de processamento de 4.5±0,2s (Matlab e usando um PowerPC dual 
2.5GHz com 8MB de RAM) e bons resultados na presença de ruído em diferentes aparências e 
patologias dos vasos. Obteve-se um erro médio da IMT de 83.1±61,8μm, menor do que com cada 
uma das técnicas, CULEXsa e CALEXia.  
Em 2011, Molinari et al. [73] apresentaram uma metodologia de deteção de bordas deno-
minada CARES, que resulta duma combinação dos métodos CALEX (usado para o traçado auto-
mático do perfil da parede adventícia distal) e FOAM (é modificado pelo algoritmo CARES e faz 
uma pesquisa robusta heurística dos pontos máximos). Ainda em 2011, a equipa anterior [74] 
apresentou uma abordagem que resulta da fusão de diferentes técnicas (CALEXia, CULEXsa e 
WT) para a obtenção da medida do IMT de elevada performance. Primeiro faz-se a combinação 
do CULEXsa com o CALEXia, e ao resultado dos dois aplica-se a WT. O ponto forte desta meto-
dologia é a diminuição da sensibilidade ao ruído. 
 
2.3.2- Imagens da secção transversal da CCA  
A identificação com precisão da geometria do lúmen da artéria carótida é uma tarefa crucial 
para a avaliação e gestão do risco de ataque cardíaco ou AVC. Nas imagens transversais as 
paredes da artéria aparecem como áreas brilhantes e o lúmen a preto. Nesta seção apresenta-
se as metodologias, descrevendo-se os princípios básicos, vantagens e limitações de cada mé-
todo. 
Nos últimos anos têm-se verificado um crescente interesse na investigação de métodos au-
tomáticos ou semiautomáticos para a segmentação da fronteira lúmen íntima (LIB) em imagens 
2D de US [75] [76] transversais, apesar de a pesquisa nesta área ainda ser reduzida.  
Em 2000, a equipa de Mao et al. [77] propôs uma metodologia de segmentação da LIB, 
baseada num modelo de contornos deformáveis. Inicialmente, o utilizador coloca um ponto 
semente, para depois se obter o contorno inicial através do mapa de entropia da imagem ori-
ginal e de operações morfológicas matemáticas. As forças externa e interna calculam-se através 
das propriedades geométricas do contorno deformado e das diferenças locais do nível de cin-
zento local entre o contorno exterior e inferior. Estas forças vão conduzir o contorno final para 
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que este atinja o contorno do lúmen. Quanto aos resultados estes foram comparados com tra-
çados manuais. 
Ainda em 2000, a equipa de Abolmaesumi et al. [78] implementou um método de extração 
da LIB usando o algoritmo Star e estimaram a fronteira da artéria com um filtro espacial Kalman. 
O algoritmo Star foi modificado através do uso do filtro temporal de Kalman. A validação foi 
feita com sequências de imagens US de vídeo. Uma das vantagens deste método é a sua con-
vergência ser bastante rápida, pois não necessita de nenhuma otimização numérica. No entanto, 
não dá uma representação precisa das fronteiras externas da parede devido ao uso de estima-
dores de gradiente.  
Golemati et al. [60], em 2007, apresentaram um modelo de contornos ativos que usa a HT 
para a segmentação das seções transversais (Figura 20). A metodologia desta abordagem já foi 
referida anteriormente na secção 2.3.1.4; neste caso a secção transversal aproxima-se de um 
círculo e a HT serve para a deteção do círculo que permite a inicialização do contorno ativo. O 
contorno é deformado usando o vetor do fluxo de gradiente, resultando numa fronteira de 
forma aleatória mais próxima da parede arterial (lúmen) do que um círculo. Obteve-se uma 
precisão superior a 82%.  
 
 
Figura 2.16- Algoritmo proposto por Golemati [60]: (a), (b), (c) atribuição do círculo branco que delineia 
a fronteira da LI em diferentes ciclos cardíacos. 
 
Mais tarde, em 2011, Yang et al. [79], adotaram o trabalho feito por Hamou et al. [80] e 
apresentaram uma abordagem morfológica de segmentação automática. O procedimento geral 
está representado na Figura 2.17; começa-se por fazer a equalização do histograma da imagem 
(b), depois remove-se o ruído speckle através do filtro de redução de difusão anisotrópica 
(SRAD) (c) para de seguida se fazer a deteção de bordas usando o operador Canny (d) acabando 
com aplicação operação morfológica de fecho (e), onde se usa para elemento estruturante um 
octógono [21×21]. A métrica FOAM obtida foi de 0,705, e os 180 traçados manuais foram com-
parados com os do algoritmo, obtendo-se um MAD de 0.47±0.13 mm e uma distância média 
máxima (MADx) de 2.08±0.63 mm. Os resultados mostraram que este método consegue definir 
de uma forma automática e precisa o contorno tanto do lúmen como da placa. As limitações 
são a sensibilidade do método causada pelo tamanho e forma do elemento estruturante da 
operação de fecho, e não conseguir cobrir as limitações da qualidade da imagem de US com 
baixo contraste e alto ruído.  
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Figura 2.17- Método morfológico de Yang et al.[79]: (a) imagem original; (b) equalização do histograma; 
(c) remoção do ruído speckle; (d) aplicação do operador de Canny; (e) após operação de fecho (f); con-
torno final a rosa e traçado manual a vermelho. 
Em 2013, a equipa de Yang et al. [81] propôs uma abordagem baseada no modelo de forma 
ativa (ASM) proposto por Cootes et al [82],para a segmentação da LIB em fatias transversais 
(2D) de imagens de US 3D. Primeiro procede-se à segmentação manual para o conjunto de 
treino do modelo ASM, usando-se a metodologia proposta por Egger et al. [75], feita por um 
especialista. Depois aplica-se a equalização do histograma e filtro SRAD. Por fim aplica-se o 
modelo ASM que precisa de amostras de treino, neste caso a segmentação manual, para cons-
truir o modelo de forma e textura através da análise da componente principal. Depois usa o 
modelo de ponto de distribuição para segmentar as paredes do lúmen, certificando-se que o 
modelo apenas se deforma em formas consistentes com o conjunto de treino. Em comparação 
com o traçado manual obteve-se um MAD de 0.33 ± 0.21 mm, e MADx de 0.84 ± 0.39 mm. Neste 
estudo apenas foi segmentada uma porção da CCA, e não a ICA e ECA. 
Por fim, em 2014 a equipa de Chen et al. [83] desenvolveu um algoritmo baseado também 
no ASM. Para o grupo de treino foram usadas 90 imagens. Neste caso, para localizar o centroide 
automaticamente usou-se um método de treshold baseado na adaptação de profundidade, onde 
se escolheu a intensidade do 20º percentil de todos os pixéis na mesma profundidade (treshold 
do sangue naquela profundidade); esta pesquisa também se baseia no diâmetro médio da CCA 
(Figura 2.18). É este centroide que vai dar a posição inicial do ASM treinado, para resultar na 
segmentação da LIB. O método mostrou-se melhor na segmentação da parte superior e inferior 
da CCA do que nas partes laterias. Apresenta-se adequado para substituir a segmentação ma-
nual, e consegue identificar com precisão o contorno da CCA, sem a necessidade de uma inici-
alização manual. 
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Figura 2.18- Método proposto por Chen et al.[83]: (a) treshold baseado na adaptação da profundidade; 
(b) identificação do centróide; (c) contorno feito pelo especialista; (d) contorno final do modelo DSM. 
Nas tabelas 2.2 e 2.3 apresenta-se um resumo das técnicas abordadas neste capítulo para 
a segmentação de imagens transversais e longitudinais de US. 
Ano Equipa Metodologia 
Interação 
utilizador 
Métrica de 
performance 
2000 Mao et al.[77] 
Modelo de con-
tornos deformáveis 
Sim - 
2008 Abolmaesumi et al.[78] Algoritmo Star Sim - 
2007 Golemati et al. [60] 
Contornos ativos 
e  transformada de 
Hough 
- - 
2011 Yang et al. [79] 
Abordagem mor-
fológica 
- MAD, MADx 
2013 Yang et al. [81] 
Modelo de forma 
ativa 
Sim MAD 
2014 Chen et al.[83] 
Modelo de forma 
ativa 
 - 
 
Tabela 2.2- Resumo dos métodos de segmentação para as imagens transversais 
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Tabela 2.3- Resumo dos métodos de segmentação para as imagens longitudinais. 
 
 
2.4- Estudo do fluxo sanguíneo na bifurcação carotídea 
 
 A dinâmica do fluxo sanguíneo é ditada pelas propriedades do sangue como a viscosidade, 
pela geometria dos vasos sanguíneos, pelo comportamento mecânico das paredes do vaso (elas-
ticidade) e pelos gradientes de pressão. Vários estudos indicam que a existência de turbulência 
na bifurcação carotídea tem um papel potenciador na formação de placas ou seja na génese da 
aterosclerose [84].  
Nas últimas décadas os avanços nas tecnologias computacionais e o desenvolvimento das 
tecnologias de imagem médica (tomografia computorizada (CT), Ressonância magnética (MRI), 
US) tornaram possível a criação de modelos para o estudo do fluxo sanguíneo. A existência de 
técnicas não invasivas de visualização do fluxo sanguíneo permitem a construção de modelos 
tridimensionais dos vasos sanguíneos, que juntamente com técnicas de medição do fluxo san-
guíneo, tais como o ultrassom doppler possibilitam a validação de modelos da dinâmica de 
fluídos [85]. 
Enquanto as técnicas imagiológicas permitem ao médico observar os vasos sanguíneos, os 
estudos CFD vão muito mais além, dado que permitem obter o campo de velocidades e de 
tensões ao longo do tempo e no volume em estudo, permitindo identificar as zonas de turbu-
lência [86]. No entanto, continua a existir uma grande ambiguidade, em identificar os fatores 
Equipa Ano Metodologia 
Interação utili-
zador 
Métrica de 
performance 
Liguori 
et al.[30] 
2002 
Perfil de intensidade e 
gradiente 
Sim - 
Faita et al. [36] 2008 
Perfil de intensidade e 
gradiente 
Sim - 
Molinari et al. [39] 2012 
Perfil de intensidade e 
gradiente 
Não - 
Loizou et al. [29] 2007 Snakes - CV 
Delsanto et al.[46] 2007 Snakes e Fuzzy K means Sim MAD 
Cheng et al. [63] 2002 Snakes Sim MSE 
Loizou et al. [52] 2013 Snakes Sim - 
Liang et al. [56] 2000 Programação dinâmica Sim MAD 
Golemati et al. [60] 2007 Transformada de Hough - CV 
Xu et al. [63] 2012 
Transformada de Hough e 
dual snake 
Não MAD 
Destrempes et al. [65] 2009 Modelação Nakagami Sim MAD 
Molinari et al. [66] 2010 
Transformada de Water-
shed 
- - 
Meiburger et al. [68] 2011 Método de Classificação - - 
Rocha et al. [71] 2011 
Método de Spline Cúbica e 
RANSAC 
- - 
Molinari et al. [72] 2010 
Abordagem integrada: 
greedy 
- - 
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que influenciam a aterosclerose. Assim, existe a necessidade de efetuar estudos, nomeada-
mente simulações numéricas do fluxo, usando para reconstrução dos modelos dados obtidos in 
vivo através das técnicas imagiológicas. 
 
2.4.1- Hemodinâmica do fluxo sanguíneo  
As artérias carótidas apresentam zonas de fluxo complexo, nomeadamente na zona da bi-
furcação, onde se observa a formação das placas de ateroma[87]. A geometria do vaso influen-
cia o padrão do fluxo sanguíneo [88], nomeadamente os fatores biomecânicos como a veloci-
dade do fluxo, a viscosidade, a pressão sanguínea, a tensão de corte da parede condicionando 
o desenvolvimento da aterosclerose [89]. 
O sangue é responsável por fornecer oxigénio e nutrientes a todas as células do corpo e 
remover os resíduos metabólicos. Para além disso permite manter a homeostasia do corpo (ter-
morregulação, ph, etc). O sangue é um tecido conjuntivo líquido, com células e fragmentos 
celulares (Figura 2.19) e uma matriz intercelular líquida (plasma). Do volume total de sangue 
55% corresponde a plasma e 45% aos restantes constituintes. Uma pessoa dependendo do sexo 
apresenta um volume de sangue entre 4 a 6 litros.   
 
 
Figura 2.19- Composição do sangue [90]. 
As artérias carótidas denominam-se artérias elásticas e caracterizam-se por terem um maior 
diâmetro e as paredes mais grossas [91]. Em comparação com as outras artérias são formadas 
por um tecido elástico e uma parte menor de tecido liso que lhes permite conduzir o sangue 
sob alta pressão. As suas paredes são fortes e espessas (espessura de 8 a 10% do seu diâmetro), 
e há medida que a idade aumenta, a distensibilidade arterial diminui [92], a espessura das 
paredes dos vasos aumenta e a parede arterial pode considerar-se rígida [93].   
 
2.4.1.1- Propriedades mecânicas dos fluídos 
A hemodinâmica, também conhecida por dinâmica do sangue consiste no estudo do fluxo 
sanguíneo e das suas propriedades. 
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Na bifurcação carotídea, o escoamento do sangue pode ser estudado como o escoamento 
no interior de um tubo, definindo-se quanto à sua reologia pelas suas propriedades mecânicas: 
• Massa específica (ρ)- massa de uma substância contida numa unidade de volume, utilizada 
para caracterizar a massa de um sistema fluído. O sangue apresenta uma massa específica 6% 
maior que a da água, logo um valor de 1060 Kg/m3 [94].  
• Densidade- quociente entre a massa específica do fluído e a massa específica da água 
(1000Kg/m3) a uma temperatura definida (geralmente 4ºC). A densidade do sangue é 1.06. 
• Viscosidade τ- resistência que o fluido apresenta a todo o deslizamento interno das suas 
moléculas umas sobre as outras. Quando existem forças com a mesma direção e sentidos opos-
tos gera-se uma tensão de corte (equação 2.4): 
 
𝜏 = 𝜇
𝑑𝑣
𝑑𝑦
,
 
onde μ é o coeficiente característico do fluído denominado viscosidade dinâmica. 
Designa-se por comportamento reológico de um fluido a lei que relaciona as tensões de 
corte instaladas com as velocidades de deformação. O sangue tem um comportamento não 
newtoniano, porém dada a dimensão das artérias carótidas, neste trabalho supõe-se que o san-
gue tem um comportamento Newtoniano e o seu comportamento reológico define-se pelo mo-
delo reológico de Newton dado pela equação 2.4 e ilustrado na Figura 2.20. 
 
 
Figura 2.20- Comportamento reológico de vários fluídos (Relação entre tensão e de formação)[95]. 
 
• Compressibilidade - propriedade que traduz a sensibilidade da densidade de um fluido a 
variações da sua pressão termodinâmica. Quando as variações de pressão são desprezíveis os 
escoamentos são chamados incompressíveis, como é o caso do fluxo sanguíneo. 
(2.4) 
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2.4.1.2- Características do fluxo  
O ciclo cardíaco é causado pelo movimento do coração que é responsável pela energia ne-
cessária para ocorrer o fluxo sanguíneo e consiste em 2 etapas: 
 Sístole - Contração do coração ejetando o sangue do coração para as artérias, que 
se deformam aumentando o lúmen e permitindo assim a circulação do sangue com 
altos valores de pressão. 
 Diástole - Relaxamento e expansão do coração recebendo o sangue pelas veias; as 
artérias voltam ao estado não deformado e as pressões são baixas [96].  
A contração do coração leva à ejeção do sangue para o sistema arterial, que devido à im-
pedância arterial aumenta a pressão em conformidade. A pressão propaga-se então como uma 
onda pelas artérias, dado que estas têm uma grande distensibilidade. As propriedades mecâni-
cas dos vasos e os fatores geométricos, por exemplo a existência de estenose, têm um papel 
dominante na forma como as ondas se propagam através destes. Desta forma o valor instantâ-
neo da pressão e a geometria da artéria determinam a velocidade local do sangue.  
A variação do ciclo cardíaco provoca padrões característicos de pressão e fluxo (Figura 2.21), 
que têm um aumento acentuado no pico sistólico; depois a pressão decresce mais gradualmente 
que o fluxo. A aterosclerose desenvolve-se devido a estas variações de pressão e velocidade do 
fluxo em conjunto com as alterações morfológicas [97]. 
 
Figura 2.21- Forma da onda de pressão na CCA; (b) Forma de onda do fluxo nas artérias carótidas interna 
e externa. 
A tensão de corte na parede consiste na força de arrasto que o sangue exerce sobre as 
células endoteliais, proporcionalmente ao gradiente da velocidade normal à sua superfície e 
causada pela viscosidade. Esta grandeza calcula-se através da distribuição das velocidades na 
vizinhança da parede (campo de velocidades local), pois é de difícil medição in vivo ou in vitro. 
A sua distribuição depende das áreas de recirculação, alterações de diâmetro, elasticidade, 
zonas de separação e turbulência [25].  
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A propagação da onda de pressão leva à deformação dos vasos; enquanto os vasos retilíneos 
apresentam deformações homogéneas, nas curvas e bifurcações as deformações variam local-
mente de forma significativa. Assim, as deformações também são relevantes no início e pro-
gressão da aterosclerose [25] como se pode observar na figura 2.22; dependendo do tipo de 
tensão de corte as células endoteliais mudam de forma.  
 
Figura 2.22- Representação da mudança da forma das células do endotélio: a uma tensão de corte fisio-
lógica (lado esquerdo) e a uma tensão de corte reduzida (lado direito)[98]. 
 
2.4.1.3- A hemodinâmica na bifurcação carotídea com estenose 
A estenose arterial é um estado final da doença aterosclerótica, caracterizado pela exis-
tência de padrões de fluxo complexos. Como a placa aterosclerótica cria uma estenose, ocor-
rem modificações no padrão do fluxo e no processo patofisiológico. A redução da área de fluxo 
na estenose produz grandes valores de WSS, velocidades de fluxo altas e pressões baixas o que 
contribui para o crescimento progressivo da placa [99]. 
Já as regiões a jusante das estenoses (garganta da CCA) apresentam um comportamento 
biomecânico diferente causado pela presença de escoamentos de transição e turbulentos. Um 
escoamento turbulento associado a altos valores de WSS causa o transporte de massa para den-
tro da parede arterial proximal à estenose, podendo enfraquecer a placa, tornando-a assim 
vulnerável à rutura [100]. 
 
2.4.1.4- Equações de Mecânica dos Fluidos 
Na análise de um escoamento, uma das classificações é a que distingue um regime laminar 
de um turbulento. No regime laminar as partículas de um fluido movem-se ordenadamente em 
lâminas ou camadas, cada uma delas deslizando suavemente sobre a camada adjacente. Neste 
tipo de regime as partículas do fluido tendem a percorrer trajetórias paralelas. Este tipo de 
escoamento acontece quando as velocidades presentes no escoamento são baixas. 
Considera-se um escoamento turbulento quando a velocidade num dado ponto varia cons-
tantemente na sua intensidade e direção, sem haver uma regra ou tendência. As trajetórias das 
partículas são curvilíneas, não paralelas, apresentam entrecruzamento, formando uma série de 
minúsculos redemoinhos. Este tipo de escoamento é dos mais frequentes na prática de enge-
nharia. 
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O número de Reynolds 𝑅𝑒 é um parâmetro adimensional, que permite a distinção entre 
estes dois regimes de escoamento. A expressão do número de Reynolds (equação 2.5) repre-
senta a razão entre as forças de inércia e as forças viscosas, sendo então dada pela equação 
[101]: 
 
𝑅𝑒 =
𝜌 𝑣 𝐷
𝜇
, 
 
onde cada ρ é a massa especifica do fluido, unidades (𝐾𝑔 𝑚3⁄ ); v é a velocidade média do 
escoamento, unidade (𝑚 𝑠)⁄ ; D é o diâmetro interno da secção tubular onde escoa o fluído (𝑚); 
μ é viscosidade dinâmica do fluido (𝐾𝑔 𝑚. 𝑠)⁄ . 
O regime de escoamento classifica-se em função do Número de Reynolds, esta classificação 
encontra-se representada na Figura 2.23 esta classificação; Para valores do número de Reynolds 
iguais ou inferiores a 2300 o fluxo é normalmente laminar. 
 
 
Figura 2.23- Classificação do regime de escoamento em função do Número de Reynolds [101] 
Na tabela 2.4 apresenta-se a relação entre o tipo de força predominante, o Número de 
Reynolds e o tipo de fluxo. 
 
Força predominante Nº de Reynolds Tipo de fluxo 
Viscosidade Baixo Laminar 
Nenhuma Intermédio Transição crítica 
Inércia Elevado Turbulento 
 
As equações de movimento dos fluidos são baseadas no princípio da conservação da massa 
e na segunda lei de movimento de Newton. O princípio da conservação da massa diz que a 
massa do sistema permanece constante ao longo do tempo, ou seja a “taxa de acumulação de 
massa num volume de controlo é igual à massa que entra menos a massa que sai”. Se o fluido 
for incompressível, então a massa que entra é igual à massa que sai; naturalmente a derivada 
da quantidade de massa em relação ao tempo é nula. Assim, uma das equações fundamentais 
 
Tabela 2.4 – Relação entre a força predominante, o número de Reynolds e o tipo de fluxo [101] 
(2.5) 
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de mecânica dos fluidos, a equação da continuidade para fluidos compressíveis e incompressí-
veis, resulta em: 
 
∂ρ
∂t
+
∂(ρu)
∂x
+
∂(ρv)
∂y
+
∂(ρw)
∂z
= 0 
Passando a equação da conservação da massa para a forma vetorial, obtém-se: 
 
∂ρ
∂t
+ ∇(ρV) = 0 
Aplicando a segunda lei de Newton a uma massa infinitesimal, δm, teremos a equação: 
𝐹 = 𝑚𝑎 ⇒ 𝛿𝑚 𝑎 
Considerando g a aceleração da gravidade as forças gravíticas são representadas pela se-
guinte equação:  
δFgravidade = δm g 
Aplicando segunda lei de Newton e acrescentando as forças gravíticas às forças de superfície 
pode obter-se as equações do movimento:  
 
ρgx
∂σxx
∂x
+
∂τyx
∂y
+
∂τzx
∂z
= ρ (
∂u
∂t
+ u
∂u
∂x
+ v
∂u
∂y
+ w
∂u
∂z
) 
 
 
ρgy
∂τxy
∂x
+
∂σyy
∂y
+
∂τzy
∂z
= ρ (
∂v
∂t
+ u
∂v
∂x
+ v
∂v
∂y
+ w
∂v
∂z
) 
 
 
ρgz
∂τxz
∂x
+
∂τyz
∂y
+
∂τ𝑧𝑧
∂z
= ρ (
∂w
∂t
+ u
∂w
∂x
+ v
∂w
∂y
+ w
∂w
∂z
) 
 
As equações 2.9 a 2.10 são as equações diferenciais gerais usadas para caracterizar o mo-
vimento de um fluido. Uma vez que são em menor número que o número de incógnitas, é 
necessário simplificar estas equações para que seja possível encontrar uma solução analítica. 
Nas equações de movimento aqui mostradas falta considerar os efeitos viscosos do fluido 
em estudo e recordar que o sangue apresenta um comportamento Newtoniano, logo a relação 
entre a tensão e a deformação é linear. 
Usando um sistema de coordenadas cartesiano, as equações relativas às tensões normais 
vêm na forma:  
 
σxx =
1
3
(σxx + σyy + σzz) + 2μ
∂u
∂x
 
 
σyy =
1
3
(σxx + σyy + σzz) + 2μ
∂v
∂y
 
(2.6) 
(2.7) 
(2.8) 
(2.9) 
(2.10) 
(2.11) 
 
(2.12) 
 
(2.13) 
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σzz =
1
3
(σxx + σyy + σzz) + 2μ
∂w
∂z
 
Das equações das tensões apresentadas em cima (2.12 a 2.14), o seu primeiro termo repre-
senta o valor da média das três tensões normais. As tensões de corte são dadas por: 
 
τxy = τyx = μ (
∂u
∂y
+
∂v
∂x
) 
 
τyz = τzy = μ (
∂v
∂z
+
∂w
∂y
) 
 
τzx = τxz = μ (
∂w
∂x
+
∂u
∂z
) 
A partir destas equações, da equação da continuidade e das equações do movimento (equa-
ções 2.9 à 2.11), podem obter-se as equações de Navier–Stokes:  
 
ρ (
∂u
∂t
+ u
∂u
∂x
+ v
∂u
∂y
+ w
∂u
∂z
) = −
∂p
∂x
+ ρgx + μ (
∂2u
∂x2
+
∂2u
∂y2
+
∂2u
∂z2
) 
 
ρ (
∂v
∂t
+ u
∂v
∂x
+ v
∂v
∂y
+ w
∂v
∂z
) = −
∂p
∂y
+ ρgy + μ (
∂2v
∂x2
+
∂2v
∂y2
+
∂2v
∂z2
) 
 
ρ (
∂w
∂t
+ u
∂w
∂x
+ v
∂w
∂y
+ w
∂w
∂z
) = −
∂p
∂z
+ ρgz + μ (
∂2w
∂x2
+
∂2w
∂y2
+
∂2w
∂z2
) 
 
Nestas equações de Navier-Stokes, equações diferenciais parciais de segunda ordem, não 
lineares (termos do lado esquerdo da igualdade) representam a aceleração enquanto os termos 
do lado direito representam as forças. 
 
2.4.1.5- Escoamento de Pouseille 
A solução exata do escoamento laminar em regime permanente, num tubo reto é conhecida, 
denominando-se este tipo de escoamento de Hagen. Atendendo às necessidades deste trabalho 
é necessário definir as equações de Navier - Stokes em coordenadas cilíndricas, originando as-
sim as seguintes equações:  
 
ρ (
∂vr
∂t
+ vr
∂vr
∂r
+
vθ
r
∂vr
∂θ
−
vθ
2
r
+ vz
∂vr
∂z
)
= −
∂p
∂r
+ ρgr + μ (
1
r
∂
∂r
(r
∂vr
∂r
) −
vr
r2
+
1
r2
∂2vr
∂θ2
−
2
r2
∂2vθ
∂θ
+
∂2vr
∂z2
) 
 
(2.14) 
 
(2.15) 
 
(2.16) 
 
(2.17) 
 
(2.18) 
 
(2.19) 
 
(2.20) 
 
(2.21) 
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ρ (
∂vθ
∂t
+ vr
∂vθ
∂r
+
vθ
r
∂vθ
∂θ
−
vrvθ
r
+ vz
∂vθ
∂z
)
= −
1
r
∂p
∂θ
+ ρgθ
+ μ (
1
r
∂
∂r
(r
∂vθ
∂r
) −
vθ
r2
+
1
r2
∂2vθ
∂θ2
−
2
r2
∂2vr
∂θ
+
∂2vθ
∂z2
) 
 
ρ (
∂vz
∂t
+ vr
∂vz
∂r
+
vθ
r
∂vz
∂θ
+ vz
∂vz
∂z
)
= −
∂p
∂z
+ ρgz + μ (
1
r
∂
∂r
(r
∂vz
∂r
) +
1
r2
∂2vz
∂θ2
+
∂2vz
∂z2
) 
 
2.4.1.6- Número de Womersley 
Para um escoamento que apresenta um regime não estacionário, a caracterização da rela-
ção entre as forças de inércia não contínuas e as forças viscosas é feita recorrendo a um novo 
parâmetro adimensional, o número de Womersley. Como o número de Reynolds é um parâmetro 
insuficiente para caracterizar totalmente este tipo de escoamentos, o número de Womersley 
classifica a natureza periódica de um escoamento: 
 
α = R. √
ρ w
μ
, 
  
onde: R é raio da secção onde circula o fluido, como visto anteriormente μ e ρ são a visco-
sidade dinâmica e a massa específica de fluídos,respetivamente w é a frequência angular,𝑤 =
2𝜋.
𝑓𝑟𝑒𝑞𝑢ê𝑛𝑐𝑖𝑎 𝑐𝑎𝑟𝑑𝑖𝑎𝑐𝑎 (𝑏𝑝𝑚)
60
 . 
É importante salientar que número de Womersley define o perfil de velocidade presente 
num escoamento em regime não estacionário. A variação do valor do número de Womersley 
condiciona os perfis de velocidade: para valores de α baixos, o perfil de velocidades correspon-
dente é parabólico, próximo do apresentado pela solução de Pouseille. Com o aumento do 
número de Womersley, a forma do perfil de velocidades sofre alterações significativas nomea-
damente as velocidades máximas deixam de se apresentar no centro do escoamento, passando 
a verificar-se nas zonas mais exteriores, junto às fronteiras do escoamento [101]. 
(2.22) 
 
(2.23) 
 
(2.24) 
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Figura 2.24- Perfil de velocidades conforme o número de Womersley [102] 
 
À medida que o valor de α aumenta as forças de inércia passam a dominar, sendo esse efeito 
visível no centro da conduta, onde o perfil de velocidades se torna mais plano. 
No sistema circulatório humano é pode dizer-se que número de Womersley apresenta valo-
res num intervalo que na gama desde 10-3 até valores acima de 20; o valor do limite inferior é 
o que se encontra nos vasos capilares, enquanto os valores mais elevados encontram-se nos 
vasos de maior dimensão, podendo mesmo chegar a 22 na artéria aorta. 
 
2.4.1.7- Escoamento Pulsátil: Escoamento arterial de Womersley 
A equação da continuidade, apresentada anteriormente, é válida tanto para fluidos com-
pressíveis como para incompressíveis. Para o escoamento do sangue, um fluido incompressível, 
a equação da continuidade pode ser simplificada, originando a equação seguinte: 
 
∂u
∂x
+
∂v
∂y
+
∂w
∂z
= 0 
 
Em artérias de maiores dimensões, como as artérias carótidas, é de extrema importância 
ter em consideração o escoamento pulsátil. Considerando o escoamento axi simétrico, e escre-
vendo de novo a equação do movimento e da conservação da massa em coordenadas cilíndricas 
(r, Ө, z), e considerando 𝑉𝜃 = 0, obtêm-se as equações:  
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∂p
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∂2vr
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−
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(2.25) 
 
(2.26) 
 
(2.27) 
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∂vz
∂t
= −
1
ρ
∂p
∂z
+
μ
ρ
(
∂2vz
∂r2
+
1
r
∂vz
∂r
+
∂2vz
∂z2
) 
 
Nas equações apresentadas em cima (equações2.26 a 2.28) as forças gravitacionais foram 
desprezadas, considera-se que o escoamento ocorre numa artéria em posição horizontal, pois 
as diferenças para uma artéria na vertical seriam desprezáveis e consegue-se assim uma sim-
plificação importante. Considera-se ainda que as paredes das artérias são rígidas, não permi-
tindo assim que haja movimento na direção radial, 𝑉𝑟 = 0, o que traz mais simplificações na 
equação da continuidade:  
∂vz
∂z
= 0 ⇒
∂vz
∂z
=
∂2vz
∂2z
= 0 
 
Utiliza-se esta simplificação no estudo do fluxo sanguíneo na bifurcação da carótida comum, 
pois estes estudos são feitos em grupos de pessoas idosas em que se verifica o aumento gradual 
da rigidez das artérias mais periféricas causado pelo aumento do rácio da espessura da pa-
rede/diâmetro do vaso e onde as paredes das artérias perdem elasticidade. Das equações an-
teriores (2.26 a 2.29), pode obter-se as seguintes simplificações:  
 
𝜕𝑝
𝜕𝑟
= 0 
 
𝜕𝑣𝑧
𝜕𝑡
= −
1
𝜌
𝜕𝑝
𝜕𝑧
+
𝜇
𝜌
(
𝜕2𝑣𝑧
𝜕𝑟2
+
1
𝑟
𝜕𝑣𝑧
𝜕𝑟
) 
 
Da equação 2.30 conclui-se que a pressão é constante ao longo de toda a secção, ou seja, 
na coordenada r, variando apenas com a distância axial e com o tempo, sendo assim a veloci-
dade axial é função apenas do raio e do tempo, ou seja, 𝑝(𝑧, 𝑡) 𝑒 𝑤(𝑟, 𝑡). 
O gradiente de pressão apresentado no escoamento de Pouseille não é constante ao longo 
do tempo, devido ao comportamento pulsátil do sangue, dado que o gradiente de pressão, 
𝜕𝑝
𝜕𝑧
, 
e a velocidade são funções periódicas podem ser representado por uma serie de Fourier. Assim 
é assumida uma variação sinusoidal para estas funções, dada pelas equações seguintes:  
 
∂p
∂r
= Aeiωt 
 
vz = w (r)e
iωt 
 
Utilizando as equações anteriores na equação (2.31), obtêm se:  
 
𝑖𝜔𝑤(𝑟)𝑒𝑖𝜔𝑡 = −
𝐴
𝜌
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(2.28) 
 
(2.29) 
 
(2.30) 
 
(2.31) 
 
(2.32) 
 
(2.33) 
 
(2.34) 
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Dividindo esta equação por 𝑒𝑖𝜔𝑡, a equação anterior passa para a forma:  
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1
𝑟
𝜕𝑤
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−
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𝜇
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𝐴
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 Esta equação pode ainda ser normalizada através da relação, 𝑦 =
𝑟
𝑅
,obtendo se final-
mente a equação:  
∂2w
∂y2
+
1
y
∂w
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−
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μ
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A
μ
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Na equação seguinte a presença de 𝛼2 mostra a importância do número de Womersley para 
o cálculo  do perfil de velocidades e o caudal do escoamento,  
 
∂2w
∂y2
+
1
y
∂w
∂y
− iα2w =
A
μ
R2 
 
Para encontrar a solução desta equação será usada a função de Bessel [103]: 
 
z2
∂2y
∂z2
+ z
∂y
∂z
+ (z2 − n2)y = 0 
 
Esta função é conhecida como a equação de Bessel do primeiro tipo, de ordem n. A solução 
para esta função considera como condições de fronteira a velocidade junto à parede ser nula, 
isto é, não há atrito entre o fluido e a parede. Assim, obtém-se como soluções para o cálculo 
da velocidade em função do raio e, em função do raio e do tempo, as seguintes equações, 
respetivamente: 
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 O caudal é obtido pela integração da equação anterior, ao longo da secção:  
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(2.35) 
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Geralmente estas equações são tratadas separando os termos com parte real e imaginária, 
dada a sua complexidade. Podem ser expressas em termos de magnitude, fase e ângulo de fase 
que representa o desfasamento relativamente ao gradiente de pressão harmónico. 
 
 
2.4.2. Modelação computacional do fluxo sanguíneo  
Os métodos computacionais (CFD) surgem como uma ferramenta poderosíssima no estudo 
do fluxo sanguíneo das carótidas [85].   
Comparativamente com as experiências e simulações in vitro, as simulações computacionais 
oferecem vantagens, nomeadamente um custo menor, rapidez de simulação e a possibilidade 
de alteração dos parâmetros de fluxo e das interações entre fluxo e paredes dos vasos sanguí-
neos. Porém, é necessário obter resultados de referência para a validação dos modelos [104]. 
Os modelos/estudos baseados em CFD estudam a hemodinâmica do fluxo sanguíneo recor-
rendo a métodos computacionais e numéricos. Os estudos computacionais de modelação do 
fluxo sanguíneo baseiam-se em técnicas de discretização numérica, normalmente métodos de 
elementos finitos (FEM) ou de volumes finitos (FVM) para resolver as equações diferenciais que 
regem o movimento dos fluídos, as equações de Navier-Stokes. Estes estudos permitem a simu-
lação de campos de fluxo completos dentro de um domínio específico de espaço e tempo. Os 
campos de velocidade do fluxo, das tensões e das pressões são calculados no domínio de inte-
resse incorporando as interações fluído-estrutura (FSIA modelação computacional baseada em 
imagens médicas é capaz de simular parâmetros que não podem ser obtidos utilizando imagens 
médicas com uma resolução aceitável. DICOM (Digital Imaging Communications in Medicice) é 
uma norma internacional que define os formatos e processos de armazenamento e transmissão 
de imagem médica digital. Os resultados dos estudos CFD são válidos quando as condições de 
fronteira e a informação introduzida pelo modelo forem corretas, conseguindo-se obter deste 
modo uma modelação realista do fluxo do sangue na artéria carótida [6] [25]. 
Assim, através de simulações numéricas podem obter-se informações hemodinâmicas e 
comparar-se estas com comportamentos de fluxo sanguíneo, compreendendo melhor os fatores 
hemodinâmicos associados à aterosclerose e até efetuar simulações de planeamento de cirurgia, 
ou mesmo da realização de uma cirurgia virtual prevendo assim resultados clínicos. 
Em resumo, os modelos computacionais permitem identificar zonas onde existe turbulência 
e a consequente possibilidade do desenvolvimento de placas [99]. Permitem ainda identificar 
e compreender o ambiente hemodinâmico local, tal como a influência das modificações das 
paredes vasculares no comportamento do fluído, assim como as adaptações das mesmas após 
procedimentos cirúrgicos. 
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2.4.2.1. Métodos para a simulação cardiovascular   
O fluxo sanguíneo é regido pelas equações de incompressibilidade de Navier Stokes de con-
servação de momento e massa. Sabe-se que o sangue é um fluído não Newtoniano uma vez 
que cada componente da tensão de corte não é proporcional ao gradiente de velocidade na 
direção normal a essa componente. No entanto em vasos de grande diâmetro, como no caso 
das artérias carótidas, considera-se o sangue como um fluido Newtoniano em que a tensão de 
corte é diretamente proporcional à taxa deformação, sendo a constante de proporcionali-
dade igual à viscosidade do fluído  [105][106].  
Para se efetuar a simulação numérica do fluxo sanguíneo é necessário usar geometrias com-
plexas, considerar interações fluído-estrutura e soluções pulsáteis dependentes do tempo. Es-
tes fatores levam a que, usualmente se use o método FEM porque permite estudar geometrias 
complexas. Este método usa a formulação Residual de Galerkin e apresenta duas potenciais 
fontes de instabilidade; a primeira é devida ao tratamento numérico da condição de incom-
pressibilidade e a segunda está relacionada com a discretização dos termos convectivos não 
lineares que requerem o uso de técnicas de estabilização uma vez que os números de Reynolds 
são elevados.  
Uma boa alternativa é a utilização do método FVM que é um método de resolução de equa-
ções de derivadas parciais baseado na resolução de balanços de massa, energia e quantidade 
de movimento de um determinado volume de meio contínuo. Este método evoluiu das diferen-
ças finitas, outro método de resolução de equações diferenciais, e não apresenta problemas de 
instabilidade ou convergência, por garantir que, em cada volume discretizado, a propriedade 
em questão (a massa, energia, etc.) obedece à lei da conservação. 
  
2.4.2.2. O Impacto das Condições de Fronteira 
Na simulação numérica do fluxo sanguíneo a escolha das condições de fronteira é muito 
importante uma vez que afeta a solução [107][108]. Para as simulações do fluxo sanguíneo na 
bifurcação da carótida comum, normalmente usam-se velocidades e pressões como condições 
iniciais e de fronteira.  
Quanto se considera para condições fronteira as velocidades, impõem-se perfis parabólicos 
ou fluxos constantes na região de entrada de fluxo. Porém quando o fluxo em vasos arteriais de 
grande porte é pulsátil a utilização do perfil de Womersley conduz a resultados mais precisos 
[109], [110]. Já para as pressões, habitualmente usa-se como condição de fronteira a pressão 
nula, o que origina deformação das paredes dos vasos sanguíneos e distribuições de fluxo irreais 
em modelos com várias saídas como é o caso da bifurcação da carótida comum. 
Outro fator a ter em conta são as instabilidades numéricas causadas pela variação direcional 
do fluxo sanguíneo em zonas associadas a refluxo. O refluxo pode causar divergência nas simu-
lações numéricas, caso as condições fronteiras não sejam bem definidas. Existem métodos que 
minimizam este problema, como a aplicação de um perfil de velocidades conhecido, usando o 
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multiplicador de Lagrange de restrição [111] ou a adição de extensões nas secções de entrada 
e saída de forma a minimizar a influência de aplicação das condições fronteira.  
  
2.4.2.3 Índices hemodinâmicos  
Alguns estudos de simulação numérica pretendem determinar indicadores de risco de de-
senvolvimento e progressão de aterosclerose [112]. Os principais são: 
 WSS - Tensão de corte exercida na parede durante o ciclo cardíaco 
 TAWSS- Média temporal da tensão de corte nas paredes durante o ciclo cardíaco; é uma 
quantidade dimensional e valores acima de 1.5 Pa indicam desenvolvimento de este-
nose na região.  
 OSI- Índice de oscilação da tensão de corte na parede. O OSI é utilizado para identificar 
as regiões da artéria submetidas a grandes variações da WSS e valores próximos do valor 
máximo, igual a 0.5, ocorrem em zonas onde a direção do escoamento e da WSS apre-
sentam grandes oscilações durante grande parte do ciclo cardíaco. 
 RRT- Tempo relativo de estagnação/refluxo; este parâmetro, inversamente proporcio-
nal a TAWSS é uma medida do tempo de permanência das partículas do fluido junto da 
parede. 
 
 
2.4.2.4. Estado de Arte: métodos computacionais para o estudo do fluxo sanguíneo 
na bifurcação carotídea   
No final dos anos 90, assistiu-se a um desenvolvimento intensivo de métodos baseados na 
aplicação de imagens médicas para reconstrução e modelação do fluxo sanguíneo na bifurcação 
da carótida comum. Alguns modelos baseiam-se em imagens MRI (Krams et al. 1997 [113]; Bot-
nar et al. 2000 [114]; Ladak et al. 2001[115] ; Zhao et al. 2002 [116]; Tang et al. 2008 [117] ), 
outros em imagens US (Chandran et al. 1996 [118] ; Gill et al. 2000 [119]; Lee et al. 2004[99]; 
Seung et al. 2008 [3]; Swillens et al. 2012 [120] ) e outros em imagens de angiografia por 
tomografia computorizada (CTA) (Anderson et al. 2000 [121]; Bai-nan et al. 2010 [122]; 
Mais recentemente tem-se vindo a apostar na investigação dos padrões de fluxo associados 
com o desenvolvimento da aterosclerose, com o objetivo de clarificar fisiologicamente a origem 
desta doença, estabelecendo correlações entre a sua natureza focal e o ambiente hemodinâ-
mico (Schumann et al. 2008 [123] ; De Santis et al. 2010 [124]; Morbiducci et al.2010[125]; 
Rocha et al. 2010[70]; De Santis et al. 2013 [4]; Anastasiou et al. 2012 [126]).  
Em 2004, Lee e Xu et al. [99] apresentaram um estudo do fluxo sanguíneo numa artéria 
carótida comum com estenose ligeiramente assimétrica, construída a partir imagens 3D de US 
considerando dois tipos de comportamento mecânico das paredes arteriais, rígidas e deformá-
veis. As condições de fronteira usadas são baseadas em medidas in vivo das onda de fluxos 
sanguíneo e pressão, o sangue foi considerado como fluído newtoniano e o método de volumes 
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finitos foi utilizado o para a resolução das equações de Navier-StoKes. Observou-se, como se-
encontra representado na Figura 2.25, que a região de separação de fluxo era maior conside-
rando as paredes flexíveis mas os campos de tensões e a tensão máxima na parede eram seme-
lhantes nos dois tipos de comportamento mecânico das paredes. Os autores concluíram ainda 
que as condições de turbulência contribuem para o contínuo desenvolvimento da placa e pro-
gressão da aterosclerose. 
 
Figura 2.25- Método proposto por Lee et al. [99]: Tensões na parede rígida (a) Circunferencial; (b) e axial no pico de 
fluxo (t/tp=0.15). Unidades: Pa. (Coordenadas 1, 2, 3= x,y,z) 
 
Lee et al. apresentaram em 2007, [127], 2008 [128] e 2009[129] vários estudos considerando 
a relação entre as propriedades do fluxo sanguíneo, a geometria dos vasos sanguíneos e a exis-
tência de placas ateroscleróticas. Para a reconstrução do modelo usaram imagens de MRI de 
vários pacientes, e o estudo CFD baseou-se no MEF. Para as condições fronteira consideraram 
o perfil de Womersley para a velocidade na entrada da CCA e na saída da ECA. Para a saída da 
ICA impuseram condições de tração livre. Consideraram-se paredes rígidas e uma viscosidade 
para o sangue contante e igual a 3.5mm2 (Figura 2.26). Estes estudos deram especial atenção 
às variações inter-individuais da geometria da bifurcação da artéria carótida comum e dos pa-
drões de fluxo e procuraram estabelecer uma correlação entre os índices hemodinâmicos e o 
desenvolvimento de aterosclerose. Os resultados mostraram que as zonas de turbulência se 
concentram na origem e na parede exterior da ICA, como esperado. Observou-se ainda que 
zonas de baixos valores de TAWSS correspondem a zonas de valores elevados dos índices OSI e 
RRT. Também concluíram que a distribuição dos índices hemodinâmicos na ECA depende da 
forma da artéria, reta ou curva, apresentando tortuosidades. 
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Figura 2.26- Método proposto por Lee al. [128]. (a) e (b) representação da bifurcação da carótida normal. 
 
Em 2007, Groen et al.[130] implementaram um estudo que demonstrou que a ulceração da 
placa está relacionada com a existência de altos valores de WSS na região a montante da placa. 
No entanto, concluíram que é necessário confirmar a influência de altos valores de WSS na 
desestabilização da placa que futuramente originará à rutura. A construção do modelo baseou-
se em imagens de MRI. Para minimizar a influência das condições de fronteira foram aplicadas 
extensões circulares nas secções de entrada e saída da bifurcação carotídea. O sangue foi mo-
delado como um fluido Newtoniano incompressível (𝜏 = 3.5 mPa/s e densidade 1050 Kg/m3). 
Para as condições fronteira consideraram a velocidade do sangue nula junto das paredes das 
artérias e saída de fluxo livre na ICA e ECA.  
Ainda em 2007, Mauritis et al. [131] apresentaram um modelo computacional que estuda a 
influência da elasticidade das paredes arteriais e da resistência periférica na forma de onda de 
velocidades do fluxo sanguíneo na artéria carótida. Este estudo foi ainda comparado com me-
dições de velocidades obtidas por imagens de US in vivo. Foram investigadas 4 bifurcações 
diferentes (paredes rígidas a elásticas). Para a discretização do modelo utilizaram um método 
de FVM. O fluído foi considerado incompressível, Newtoniano com uma viscosidade cinemática 
igual a 4×106 m2/s. Quanto às condições de fronteira a velocidade na seção de entrada baseou-
se em medições de US; já para as seções de saída consideraram as fronteiras livres de tração 
(ramos externos da ICA e ECA e artéria da tiroide). Os resultados mostraram que a resistência 
periférica está linearmente relacionada com o índice de pulsatilidade; quando a elasticidade 
das paredes arteriais é considerada, as velocidades dos picos sistólicos calculadas são mais 
baixas e a onda de velocidade é mais próxima dos valores medidos experimentalmente.   
 A equipa de Sousa et al. tem desenvolvido vários trabalhos nesta área desde 2011 
[132][133][134][135]. Destes, e para o propósito desta dissertação destacam-se os dois últimos. 
Em 2013, a equipa de Sousa et al.[134] apresentou um trabalho em que utiliza o método MEF e 
imagens US com a finalidade de estudar os fenómenos de fluxo sanguíneo associados com a 
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aterosclerose. O sangue foi modelado como um fluido newtoniano (𝜏=0.0035Kg/m.s), isotró-
pico, incompressível (ρ=1060Kg/m3) e as paredes das artérias foram consideradas rígidas. Como 
era de esperar os maiores valores de WSS foram encontrados na zona da estenose e no interior 
da parede da ECA (grandes gradientes de velocidade). A parede interior da ICA apresentou 
zonas de recirculação (figura 2.27). Já em 2014, a equipa anterior apresentou um estudo de 
simulação computacional baseado em imagens de US aplicado a 6 pacientes, que pretendia 
investigar as condições hemodinâmicas que estão por detrás do desenvolvimento da estenose 
da artéria carótida. Mais uma vez foi utilizado o MEF, as condições de fluxo impostas basearam-
se em medições de US e o sangue foi modelado como um fluido de viscosidade Newtoniana sob 
condições pulsáteis. Os resultados mostraram valores elevados de WSS na região de estenose e 
na parede interior da carótida externa. Como esperado, baixos valores de TAWSS foram encon-
trados na parede exterior da carótida comum e da ICA a jusante da estenose, dependendo das 
particularidades de cada paciente. Nas regiões correspondentes a baixos valores de TAWSS ob-
servaram-se altos valores de OSI identificando regiões submetidas a oscilações de WSS durante 
o ciclo cardíaco. As mesmas áreas o RRT também apresentam valores elevados, o que mais uma 
vez identifica turbulência, mecanismo biológico subjacente à aterosclerose. 
 
 
Figura 2.27- Distribuições do WSS (Pa) no pico sistólico [134] 
 
Em 2013, Filipovic et al. [136] apresentaram uma metodologia que estuda a formação e 
progressão da placa na artéria carótida, usando para a reconstrução do modelo 3D imagens de 
MRI. Neste estudo procedeu-se ao acompanhamento de 3 doentes durante 3 a 12 meses. Os 
resultados obtidos mostraram que a localização da placa corresponde a zonas de baixa WSS, 
mostrando que a génese e progressão da aterosclerose está correlacionada com a hemodinâ-
mica do fluxo sanguíneo. 
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Capítulo 3 
 
 
3|Metodologia 
 
 
 
3.1- Introdução 
 
Para se gerar geometrias 3D de imagens médicas são necessárias 3 etapas: adquirir as ima-
gens, segmentar as imagens de modo a extrair-se o contorno do lúmen tanto nas imagens lon-
gitudinais como transversais e reconstruir virtualmente o modelo que reproduz a geometria da 
parede vascular. Depois de obtida a geometria é necessário gerar a malha de elementos de 
volume, para definir o domínio da simulação e as condições de fronteira apropriadas. Desta 
forma o modelo reconstruído está pronto a ser usado para a simulação computacional do fluxo 
sanguíneo. 
A simulação computacional aqui apresentada é baseada num conjunto de imagens US dum 
paciente de meia-idade com uma placa de aterosclerose visível na artéria carótida interna. 
Neste capítulo descreve-se um novo algoritmo de segmentação semiautomático baseado em 
crescimento de regiões; este método é aplicado às imagens da secção longitudinal e transversal, 
e de modo a poupar tempo computacional utiliza-se uma região central do lúmen (várias se-
mentes); também será apresentado uma secção sobre a validação da técnica de segmentação 
apresentando-se as e as métricas de validação usadas. Ainda se apresenta como é feita a cons-
trução do modelo 3D da artéria carótida comum, como é gerada a sua malha e quais as condi-
ções de fronteira impostas para a simulação CFD. 
Na secção 3.2 descreve-se o protocolo de aquisição das imagens. 
A secção 3.3 apresenta o algoritmo de segmentação para as imagens 2D de US longitudinais 
e transversais, onde se apresenta o algoritmo de segmentação utilizado para extrair o contorno 
do lúmen nas imagens longitudinais e também se descreve pormenorizadamente o procedi-
mento feito, nomeadamente todas as quatro fases que o compõem. 
Posteriormente na secção 3.4 descreve-se a validação de ambas as segmentações referindo-
se as métricas de validação usadas. 
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A secção 3.5 apresenta o método utilizado para a modelação do fluxo na bifurcação carotí-
dea onde se descreve: a abordagem usada na reconstrução da geometria 3D definida pelo con-
torno segmentado anteriormente, a metodologia para a geração da malha de volumes finitos, 
outros aspetos que foram definidos e as condições de fronteira e por fim definem-se os índices 
hemodinâmicos e apresenta-se a sua formulação matemática 
A figura 3.1 representa o algoritmo utilizado para a simulação computacional do fluxo san-
guíneo na bifurcação carotídea a partir de imagens médicas obtidas na prática clínica. 
 
Figura 3.1- Esquema representativo das etapas que compõem a metodologia desta dissertação
 
 
3.2- Aquisição das imagens 
 
As imagens aqui apresentadas resultam da cooperação entre a unidade de Neurossonologia 
do departamento de Neurologia do Hospital de S. João e o INEGI/ DECMEC, no âmbito do projeto 
intitulado PTDC/SAU-BEB/102547/2008, “Simulação computacional do sistema cardiovascular 
tendo em vista aplicação hospitalar”. Para este projeto foi criado e aprovado pelo comité de 
ética institucional local um protocolo de registo e análise das imagens médicas que resultam 
de observações recolhidas através do exame de US Doppler.  
Este protocolo estabeleceu-se para permitir a validação dos modelos de simulação numérica, 
onde o registo e análise são feitos com as bifurcações planas, isto é a anatomia do utente deve 
ser tal que permita adquirir uma imagem planar. Assim a imagem planar evita a interferência 
de erros de observação causados pela presença de elevados graus de curvatura [137]. 
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Figura 3.2-Imagem de US modo duplo (modo- B com PW) com descrição das velocidades 
As imagens da secção longitudinal e transversal são obtidas deitando o paciente de costas, 
com a cabeça virada 45º. Para o modo-PW a quantificação das velocidades durante o ciclo 
cardíaco faz-se nas secções longitudinais, em que a sonda se encontra posicionada num ângulo 
de 50-60º[138], num período de aproximadamente 5s o que corresponde a 4 ciclos cardíacos. 
A recolha das velocidades efetuada nas secções assinaladas na Figura 3.2 foi obtida através 
de uma linha de amostra de 4mm, onde se manteve ativa a função de correção do ângulo; na 
tabela 3.1 define-se pormenorizadamente cada uma das secções onde se efetuou as medições 
das velocidades. Este exame também permitiu obter imagens modo duplo (modo-B e Doppler 
pulsado) e o espectro de velocidades que se encontra registado no canto inferior da imagem. 
Durante a aquisição o técnico especializado efetua o registo dos valores de velocidade diastó-
lica final e da velocidade do pico sistólico, como se pode observar na Figura 3.3.  
 
 
Figura 3.3- Esquematização dos locais das secções de interesse onde foram feitas as medições do diâmetro 
e velocidade segundo este protocolo 
Para a aquisição das imagens (modo- M, modo- B, Doppler PW Color e Color Power) na 
artéria carótida utilizaram-se dois ecógrafos de alta resolução: as bifurcações 1, 3, 6, 7, 11, 13, 
14,16, 17 e 18 foram recolhidas usado o ecógrafo GE Vivid e (General Electric, a GE Healthcare, 
EUA) com uma sonda de agrupamento linear 8L-RS (4 a 10 MHz), já para as bifurcações 19 e 
40 utilizou-se o sistema de US Philips iU22  (Philips Healthcare, Bothell, WA, USA)  com  o  
transdutor L9-3  (3  a  9 MHz). As imagens adquiridas encontram-se no formato DICOM. 
 
50 | Metodologia 
 
Tabela 3.1- Descrição dos locais de interesse e da sua posição, usados para obter as imagens Doppler 
Nome (sigla) Descrição Posição 
DCCA 
Região Distal na Ar-
téria Carótida Comum 
Posição mais distal da bifur-
cação que pode ser medida com 
um ângulo <60º 
PCCA 
Região proximal da 
artéria carótida comum  
Entrada da bifurcação 
PICAPI 
Região Proximal na 
Artéria Carótida Interna 
Posição junto da parede in-
terna do bulbo carotídeo 
PICAPE 
 
Região Proximal na 
Artéria Carótida Interna 
 
Posição junto da parede ex-
terna do bulbo carotídeo 
MICA 
Meio da Artéria Ca-
rótida Interna 
Posição entre PICA e DICA 
DICA 
 
Região Distal na Ar-
téria Carótida Interna 
Região mais distal da caró-
tida interna que pode ser me-
dido com um ângulo <60º 
PECA Externa 
 
Região Proximal na 
Artéria Carótida Externa  
 
Posição próxima da bifurca-
ção da carótida externa 
 
Como dito anteriormente, para a segmentação são utilizadas imagens modo- B de modo a 
obter-se informação sobre a morfologia do vaso e da presença ou não de placa. Já para a ob-
tenção das condições de fronteira utiliza-se o modo PW, uma vez que dá informação acerca do 
espectro de velocidade e da amplitude e direção do fluxo.
 
 
3.3- Segmentação  
 
A segmentação de imagens hospitalares é uma etapa essencial na análise de imagens nor-
malmente é utilizada para identificar estruturas (órgãos, lesões, etc) representadas em ima-
gens e obter os seus contornos de uma forma robusta, automática e eficiente. Segmentar uma 
imagem consiste em dividir a imagem em regiões múltiplas relacionadas entre si (por exemplo 
baseadas em determinada característica) com a finalidade de isolar objetos ou regiões de in-
teresse (ROIs) do resto da imagem. Neste caso a segmentação é aplicada para isolar o lúmen 
da carótida e extrair o seu contorno.  
As imagens de US apresentam uma maior complexidade, o que torna a sua segmentação 
mais desafiante, porque estas apresentam bastante ruído, nomeadamente o ruído speckle e 
uma grande parte das bordas pode estar desaparecida, produzindo lacunas nas fronteiras dos 
órgãos. Uma das propriedades do algoritmo de segmentação é “combater” este ruído speckle, 
de forma a segmentar da melhor forma possível as imagens sem perder as características da 
borda original (rugosidade, irregularidade e forma) e ainda ser uma técnica o mais automática 
possível de forma a evitar intervenções externas subjetivas. 
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No entanto, a segmentação de imagens modo- B da artéria carótida apresenta ainda uma 
dificuldade acrescida quando se pretende tornar o processo de segmentação automático, cau-
sada pelas seguintes propriedades: 
 As imagens das secções transversais correspondem a diferentes secções da carótida, 
apresentando várias morfologias (ICA e ECA, bifurcação e CCA); 
 A carótida pode aparecer com uma curvatura acentuada e imprevisível ao longo do 
seu eixo maior; 
 O lúmen pode aparecer com oclusões causadas por placas;  
 Usualmente existe um grande eco e variabilidade de contraste no domínio da ima-
gem 
 Algumas placas apesar de serem hiperecogénicas aparecem como regiões escuras 
(a deteção da placa é difícil, até para um observador humano); 
 A região do lúmen não pode ser representada por uma geometria prévia devido à 
presença de placa; 
A maioria das técnicas de segmentação conhecidas não é apropriada devido às caracterís-
ticas enumeradas anteriormente (variabilidade da forma da carótida, e existência de oclusões) 
e à presença do ruído speckle; esta é uma das principais causas que motivaram a pesquisa de 
um novo método de segmentação. 
Nesta secção descreve-se um método de segmentação semiautomático por crescimento de 
regiões, começando com uma visão geral da abordagem apresentada para o algoritmo proposto 
para segmentação do lúmen em imagens modo-B, seguida de uma apresentação pormenorizada, 
enumerando as diferentes fases que compõem o algoritmo; para exemplificação do método 
utiliza-se a bifurcação 7. 
 
3.3.1- A imagem digital e o formato DICOM 
 Como visto anteriormente, as imagens hospitalares encontram-se em formato DICOM, 
norma internacional que define os formatos e processos de armazenamento e transmissão de 
imagem médica digital. Basicamente consiste numa série de regras, nomeadamente uma lin-
guagem que seja comum a todos os intervenientes (equipamentos de marcas diferentes, com-
putadores e equipamentos de aquisição de imagem hospitalares) para que haja troca de ima-
gens hospitalares e informações associadas entre todos os intervenientes. Este formato contém 
informação sobre os dados da imagem, como por exemplo: dimensão, modalidade, tamanho 
(parâmetros na formação da imagem) e o tipo de estudo efetuado. Em processamento de ima-
gem, uma imagem digital corresponde a uma matriz de pontos elementares, onde a cada ponto 
se dá o nome de pixel. A resolução de uma imagem é maior quanto maior for a quantidade de 
pixéis, logo maior o tamanho da imagem. Para uma imagem, em escala de cinza o pixel é 
representado pela sua intensidade de brilho, ou nível de cinza, como se pode observar na Figura 
3.4. Este valor é dependente da quantidade de bits utilizado na representação de cada pixel, 
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em que 8 bits (28 = 256) correspondendo a 256 níveis de cinza possíveis para a representação 
de um pixel  
 
 
Figura 3.4- Exemplificação da representação de um pixel em escala de cinza de 8 bits. 
3.3.2- Visão geral da abordagem para as imagens da secção longitudinal  
O método de segmentação proposto é semiautomático, baseia-se em crescimento de regi-
ões, e foi implementado no software MATLAB. Uma vez que um processo de segmentação to-
talmente automático da carótida é difícil devido à qualidade das imagens, variabilidade dos 
ecógrafos e à anatomia vascular optou-se por implementar um método semiautomático. 
O algoritmo proposto consiste em quatro fases principais: Primeiro faz-se a redução da área 
a ser processada, onde se seleciona apenas a região alvo para o processamento posterior e 
assim diminuir o tempo de processamento. De seguida, efetua-se a identificação dos pixéis 
pertencentes ao lúmen (sementes) baseado nas estruturas hipocogénicas da imagem onde se 
faz o cálculo da média e desvio padrão da intensidade dos pixéis, depois de aplicado o filtro de 
suavização gaussiano e anteriormente  aplica-se a equalização do histograma por limitação do 
contraste adaptativo (contrast-limited adaptive histogram). Se uma imagem apresenta regiões 
sem interesse mas com as mesmas características do lúmen “semente”, o utilizador pode agora 
removê-las garantindo apenas a segmentação do lúmen da carótida. Posteriormente segue-se 
a terceira fase, o crescimento da região do lúmen, onde os pixéis da fronteira do lúmen “se-
mente” vão sendo anexados aos pixéis vizinhos até à definição da fronteira do lúmen (intensi-
dade média menor que 0.027) após aplicação de um filtro de difusão anisotrópica (DSFRAD), 
bastante robusto na remoção do ruído speckle. A última fase consiste na suavização do contorno 
usando o detetor de bordas Canny.  
Este método é robusto ao ruído speckle e requer interações com o utilizador no sentido de 
minimizar os erros introduzidos pelo processo de segmentação automática nomeadamente, 
para a fases de redução da área a ser processada e na identificação dos pixéis pertencentes ao 
lúmen. 
De seguida explica-se em pormenor cada uma das fases que compõem o algoritmo proposto, 
cuja representação esquemática se encontra na Figura 3.5. 
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Figura 3.5- Esquema com a abordagem global do algoritmo 
 
3.3.2.1- Redução da área a ser processada 
O principal objetivo desta etapa é obter a região de processamento, o retângulo central da 
imagem que representa a carótida (dados a serem analisados) uma vez que, a imagem original 
contém informação adicional desnecessária, como por exemplo menus da interface, dados do 
paciente e de aquisição da imagem, etc.  
Inicialmente começou-se por aplicar o método automático proposto por Golemati [60], que 
basicamente define esse retângulo através de quatro operações: 1- operação morfológica de 
fecho, que utiliza um elemento circular para remover os caracteres, 2- binarização baseada na 
luminância, que remove as áreas fora da área de análise, 3- encontrar os quatro pontos que 
correspondem às primeiras e últimas linhas e colunas cujo valor é diferente de zero; no entanto, 
este falhou para algumas imagens (Figura 3.6), devido à variabilidade das imagens da base de 
dados causadas pela disparidade de contraste ou por terem sido adquiridas por dois tipos dife-
rentes de ecógrafos.  
Antes de mais é pedido ao utilizador para indicar se a imagem foi adquirida com o transdutor 
GE ou da Philips. Caso tenha sido utilizado o transdutor da GE é necessário converter a imagem 
a cor (3 canais de cor RGB, vermelho, verde e azul, respetivamente) para níveis de cinza; caso 
contrário não é necessário porque já se encontra neste formato que é mais simples de processar. 
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Em alternativa ao método anterior, optou-se por definir os quatro pontos que delimitam a 
região de processamento pelo utilizador; este pode definir região da imagem inserindo as co-
ordenadas dos limites do retângulo (valor de linha e coluna mínimo, valor de linha e coluna 
máximo) por onde quer cortar a imagem. Este corte limita a imagem à informação de interesse 
para as etapas de segmentação e processamento a serem realizadas posteriormente e remove 
informação indesejável, traduzindo-se na redução do tamanho da imagem e do tempo de pro-
cessamento, aumentando a rapidez do método proposto.  
Considerando a bifurcação 7, ao realizar o corte da imagem, eliminou-se a zona do lado 
esquerdo, uma vez que há medida que se avança para o lado esquerdo a definição da imagem 
vai diminuindo (perdendo-se),estando corrompida e a sua informação já não corresponde à 
realidade; além disso a bifurcação da carótida deixa de ser planar nesta zona. 
 
 
Figura 3.6- Bifurcação 7: (a) imagem original adquirida; (b) corte da imagem para reduzir a área de 
análise 
 
3.3.2.2- Identificação da região central do lúmen (pixéis sementes)  
Como a imagem de US modo-B apresenta um baixo contraste, ruído speckle, sombras de 
eco e artefactos, que degradam a imagem, resultando numa imagem com baixa qualidade, 
torna-se crucial efetuar um pré-processamento antes de qualquer processamento posterior. 
Este pré-processamento não é nada mais do que aplicar técnicas para melhorar/ realçar a qua-
lidade da imagem original para que a imagem obtida seja mais adequada que a original. Assim, 
nesta fase para superar esses problemas optou-se por primeiramente aplicar uma equalização 
de histograma por limitação do contraste adaptativo (CLAHE) e um filtro gaussiano de suaviza-
ção: 
 
Equalização do Histograma por limitação do contraste adaptativo 
Esta técnica tem como função aumentar o contraste global da imagem, sendo uma genera-
lização da equalização do histograma adaptativa (AHE); tem vantagens adicionais pois consegue 
superar problemas como a saturação da imagem e amplificação do ruído. A AHE aumenta a 
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gama dinâmica dos valores de intensidade em cada região distinta, o que resulta na visibilidade 
local de detalhes. As regiões denominam-se “telhas” e correspondem a subsecções quadradas 
da imagem original, com valores definidos pelo utilizador (tamanho padrão da telha 8×8). De-
pois de subdividir a imagem, o histograma de cada telha é calculado, ao invés de toda a imagem, 
permitindo um controlo mais preciso do contraste. O valor da intensidade de cada pixel da 
telha é posteriormente mapeado de acordo com o seu respetivo histograma, por outras palavras 
faz-se a equalização histograma normal em cada telha individualmente. 
A CLAHE vai mais além, pois corrige possíveis excessos de amplificação que ocorrem devido 
a altos valores de intensidades numa telha específica, através do recorte de valores acima de 
um determinado treshold distribuindo-os para outros “caixas/bins” do histograma [139]. Desta 
forma melhora o contraste global da imagem pois melhora a visibilidade de detalhes locais 
causada pela melhoria do contraste nessas regiões. Para eliminar fronteiras introduzidas artifi-
cialmente (visibilidade das fronteiras), esta técnica aplica a filtragem bilinear onde as telhas 
vizinhas são combinadas através da média ponderada dos quatro pixéis adjacentes sobre o pixel 
considerado, como se observa na figura 3.7. 
 
Figura 3.7- Comparação com e sem CLAHE: (a) imagem cortada; (b) imagem após aplicação do CLAHE 
 
Filtro passa-baixo gaussiano 
Para a identificação da região pertencente ao lúmen isto é os pontos semente para o algo-
ritmo de segmentação na fase seguinte, adotou-se o método proposto por Molinari[140] em que 
as características da carótida numa imagem são tratadas através de um modelo de distribuição 
de intensidade variável ao longo das regiões da carótida. No entanto em primeiro lugar é ne-
cessário aplicar o filtro passa-baixo gaussiano que atenua os pontos de ruído de alta intensidade 
na distribuição de intensidade e reduz o ruído speckle, melhorando a relação sinal ruído. 
O filtro gaussiano é um filtro de suavização geralmente utilizado no processamento digital 
de imagem. A máscara usada por este filtro apresenta pesos diferentes para cada posição, onde 
cada pixel é substituído por uma soma ponderada dos pixéis vizinhos, permitindo assim preser-
var o contorno das formas. Assim a imagem é multiplicada por uma matriz quadrada (janela de 
convolução) de valores ponderados, a que se dá o nome de kernel; na figura 3.8 apresenta-se 
um kernel de 3×3 com pesos: 
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Figura 3.8-Representação: (a) do kernel 3×3; (b) da forma gaussiana limitada a 3σ 
Como se pode observar os valores de kernel usados apresentam uma forma gaussiana 2D; 
esta função gaussiana resulta do produto de 2 equações 1D e define-se pela seguinte equação: 
 
𝑮(𝒙, 𝒚) =
𝟏
𝟐𝝅𝝈𝟐
𝒆
−
𝒙𝟐+𝒚𝟐
𝟐𝝈𝟐 , 
 
onde σ, x e y representam o desvio padrão da distribuição Gaussiana, distância no eixo x a 
partir da origem e a distância no eixo y a partir da origem, respetivamente. Aplicar um filtro 
gaussiano resume-se na convolução da imagem com o valor de Kernel definido pela função da 
distribuição gaussiana anterior. A filtragem é dependente do valor do desvio padrão, σ, definido 
e da dimensão da máscara. Quanto maior o desvio padrão do kernel, maior será a suavização 
na imagem. Neste caso, adotando os valores do trabalho de Santos [141] usou-se uma janela de 
convolução de 40×40 e desvio padrão 10, pois estes valores garantem que se encontre a região 
do lúmen devido à dimensão da carótida. A aplicação do filtro gaussiano pode observar-se na 
figura 3.9. 
 
 
  
 
 
 
 
 
 
 
Voltando ao trabalho de Molinari, os pixéis pertencentes ao lúmen central da carótida, 
aparecem a preto devido à sua característica hipoecogénica, logo apresentam baixos valores 
de intensidade e de desvio padrão. Desta forma após a aplicação do filtro gaussiano calcula-se 
para cada pixel, a média e desvio padrão dos valores de intensidades (após a imagem estar em 
(3.1) 
Figura 3.9-Aplicação do filtro gaussiano à bifurcação 7 
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escala de cinza) com os seus vizinhos, considerando uma janela de vizinhança de 10×10. Poste-
riormente calcularam-se os histogramas 2D para a média e desvio padrão para definir os crité-
rios de seleção, isto é se o pixel pertence ou não ao lúmen. De acordo com as características 
anteriores o algoritmo vai pesquisando sob toda a imagem, pixel a pixel se o valor da sua média 
é menor ou igual a 0.03 e o seu desvio padrão também é menor que 0.008; caso esta condição 
seja verificada o pixel pertence ao lúmen. Estes pixéis são então colocados a verde. Geralmente 
nas imagens longitudinais, devido ao ruído e à presença da veia jugular existem outras regiões 
que apresentam as mesmas características que o lúmen. Caso existam essas regiões o utilizador 
pode removê-las, selecionando os limites que as definem (coordenadas da linha e coluna mí-
nima e máxima), o número de vezes necessário até as eliminar e ficando apenas a região central 
do lúmen, como se pode observar na figura 3.10  
 
 
Figura 3.10- Lúmen encontrado pelo algoritmo, retângulos a vermelho correspondem a regiões a eliminar 
(b) Lúmen central, após remoção das regiões pelo utilizador 
 
3.3.2.3- Segmentação do lúmen por crescimento de regiões  
 Nas imagens de US, o ruído speckle está representado nas regiões ecogénicas na forma de 
um padrão granular peculiar de “manchas/pontos” claros e escuros que degradam a resolução 
do tecido (objeto) e a sua detetabilidade (contraste); a sua intensidade está relacionada com 
o tecido examinado [142]. Este ruído é aleatório, multiplicativo, o que dificulta a perceção e 
extração de detalhes finos na imagem, pois mascara detalhes como as fronteiras dos tecidos; é 
causado pelo efeito da interferência, que resulta da dispersão dos raios de US devido às não 
homogeneidades dos tecidos microscópicos [143]. O seu padrão granular resultante não corres-
ponde à microestrutura do tecido real, mas é o padrão speckle que tende a mascarar a presença 
de lesões de baixo contraste; o speckle depende da intensidade do sinal, existindo mais ruído 
nas regiões brilhantes do que nas escuras. Contrariamente a outros ruídos característicos da 
imagem de US, este é um artefacto determinístico isto é, uma imagem de uma estrutura defi-
nida, adquirida sob as mesmas condições terá a mesma corrupção speckle.  
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 Assim antes de proceder à segmentação propriamente dita é aplicado o filtro DSFRAD, 
já implementado no trabalho de Loizou [144]. 
 
Filtro de redução de speckle por difusão anisotrópica  
Este filtro encontra-se descrito detalhadamente em [145]. Usa o gradiente local e o Lapla-
ciano da frame, para ajustar o coeficiente de difusão na equação de difusão seguinte; foi in-
troduzido por Perona e Malik [146] e suaviza a imagem original ao mesmo tempo que preserva 
a descontinuidades de brilho:  
𝑑𝑖,𝑗 = 𝑓(|∇𝑔|) 
𝑑𝑔𝑖,𝑗,𝑡
𝑑𝑡
= 𝑑𝑖𝑣[𝑑𝑖,𝑗,𝑡∇gi,j,t] = [
𝑑
𝑑𝑖
𝑑𝑖,𝑗,𝑡
𝑑
𝑑𝑖
𝑔𝑖,𝑗,𝑡] + [
𝑑
𝑑𝑗
𝑑𝑖,𝑗,𝑡
𝑑
𝑑𝑗
𝑔𝑖,𝑗,𝑡], 
 
onde: |∇𝑔|  é a magnitude do gradiente, 𝑑(|∇𝑔|)  é uma função de paragem das bordas que é 
escolhida para satisfazer 𝑑 → 0 quando |∇𝑔| → ∞ , de forma a que a difusão pare através das 
bordas. Esta função denomina-se coeficiente de difusão, 𝑐𝑑(|∇𝑔|) é uma função do gradiente 
de magnitude monotonamente decrescente, |∇𝑔|, produz uma suavização intra-região, e não 
uma suavização inter-regiões. O filtro DSFSRAD caracteriza-se pelo uso de dois métodos apa-
rentemente diferentes, o proposto por Lee [147] e o filtro de difusão de Frost [148]. Na descri-
ção do filtro [145] pode encontrar-se uma função geral atualizada para a imagem de saída, que 
define as equações diferenciais parciais do filtro de remoção do ruído speckle como:  
 
𝑓𝑖,𝑗 = 𝑔𝑖,𝑗 +
1
𝜂𝑠
𝑑𝑖𝑣(𝑐𝑠𝑟𝑎𝑑(|∇𝑔|)∇𝑔𝑖,𝑗),  
 
onde 𝜂𝑠 é o tamanho da janela de filtragem,𝑐𝑠𝑟𝑎𝑑(|∇𝑔|) é o coeficiente de difusão para difusão 
anisotrópica do ruído speckle, é dado pela equação: 
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considerando 𝑐𝑠𝑟𝑎𝑑(|∇𝑔|) ≥ 0. Para o coeficiente se comportar como um detetor de bordas, os 
coeficientes instantâneos apresentados anteriormente são combinados com um operador de 
magnitude do gradiente e um operador Laplaciano normalizado. Grandes valores de magnitude 
de gradiente relativos e baixos Laplacianos indicam uma borda. No filtro DSFSRAD a redução do 
speckle de difusão anisotrópica é feita de acordo com a equação 3.3 e com o coeficiente de 
difusão dado pela equação 3.4. Este coeficiente varia numa gama entre 0.01 a 0.1, e o número 
de iterações de 1 a 200. Neste caso optou-se por 160 iterações com um coeficiente de 0.025, 
podendo ser observado o seu resultado na figura 3.11. 
(3.2) 
(3.3) 
(3.4) 
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A aplicação deste filtro ao remover o ruído speckle, suaviza toda a imagem mantendo o 
detalhe das suas bordas desta forma é sobre esta imagem que o algoritmo de crescimento de 
regiões vai trabalhar, garantindo a robustez do processo de segmentação. 
 
Segmentação por crescimento de regiões 
Os métodos de segmentação de imagem encontram-se agrupados em dois grandes grupos, 
os baseados nas características e os baseados no domínio da imagem [40]. O método se seg-
mentação por crescimento de regiões encontra-se no segundo grupo e pertence aos métodos 
de segmentação baseados em regiões.  
Os algoritmos de segmentação baseados em regiões baseiam-se na homogeneidade de ca-
racterísticas quantificáveis numa estrutura da imagem. Estes baseiam-se no agrupamento de 
conjuntos de pixéis vizinhos que satisfazem um critério de similaridade definido [149]. Para a 
escolha desse critério é necessário analisar não só o problema em questão como o tipo de dados 
disponível [150]. A convergência deste método é conseguida quando não é possível juntar mais 
regiões [151]. O principal objetivo do métodos por crescimento de regiões é usar as caracterís-
ticas da imagem para mapear pixéis individuais de uma imagem de entrada para conjuntos de 
pixéis denominados regiões. Uma região de uma imagem pode corresponder a um objeto ou a 
uma parte significante de um objeto.  
O método começa pela plantação dos pontos sementes, pixéis por onde o algoritmo vai 
começar; os pontos sementes estão na “fronteira” da região a verde definida na secção 3.3.2.2, 
isto é são apenas aqueles que têm na sua vizinhança pixéis não pertencentes ao lúmen. Optou-
se por escolher mais do que um ponto semente por coluna; caso exista bifurcação são 4 pontos 
semente, caso contrário são apenas 2, para diminuir o tempo computacional. O processo de 
segmentação começa e os pixéis sementes são propagados para os seus 8 vizinhos mais próximos 
segundo o critério pré-definido, exceto se os pixéis em análise estiverem na coluna mínima ou 
máxima, ai só se podem propagar para 4 dos seus vizinhos, como está representado na figura 
3.12. 
 
Figura 3.11- Imagem da Bif 7, após aplicação do filtro DSFRAD. 
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Figura 3.12- Exemplificação do processo de crescimento de regiões 
 
Neste caso o critério de similaridade foi a intensidade média do pixel em análise; como tal 
antes da segmentação foi necessário calcular a média dos pixéis, após a aplicação do filtro 
DSFSRAD usando uma janela de vizinhança de 10×10 pixéis.  
Consoante a localização do pixel, os pixéis da sua vizinhanças vão sendo visitados e verifica-
se se a sua intensidade média é menor do que 0.027. Caso esta condição se verifique estes vão 
sendo agregados à região. Para cada iteração percorrem-se todos os pixéis sementes da imagem, 
e no final calcula-se a diferença da área da região atual com a anterior; se esta for diferente 
de 2 continua-se para a próxima iteração e todo o processo anterior é repetido, agora com os 
novos pixéis sementes encontrados anteriormente. Quando esta diferença é menor do que 2 
encontrou-se toda a região do lúmen da carótida. Todo o processo descrito anteriormente en-
contra-se representado na figura 3.13 
É de salientar que no algoritmo se considera que não existem bordas no lúmen e se estas 
existem são causadas pelo ruído. As fronteiras que mostrem uma ecogenicidade similar ao lú-
men não serão detetadas. A desvantagem deste processo é que é necessário interação manual 
para encontrar os pixéis semente. 
 
 
Figura 3.13- Bifurcação 7: (a) a verde encontra-se a área agregada à região inicial, a vermelho encontra-
se o contorno final encontrado (b) região a verde que define o lúmen da carótida, (c) contorno final obtido 
pelo crescimento de regiões. 
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3.3.2.3- Suavização do contorno do lúmen obtido 
A segmentação das imagens transversais e longitudinais tem como objetivo a definição do 
contorno do lúmen com a finalidade da construção de um modelo 3D da bifurcação da carótida 
comum, que será utilizado na simulação do fluxo sanguíneo; assim o contorno deve ser suavi-
zado, para que não apresente bordas picotadas, evitando problemas numéricos. Assim é neces-
sário proceder à sua suavização, para evitar a ocorrência de erros na simulação.  
Como tal, aplicou-se o detetor de bordas Canny, que para detetar as bordas utiliza um filtro 
de convolução gaussiano. Este é aplicado à imagem com a região do lúmen a branco e a restante 
a preto (imagem binarizada), como está representado na figura 3.15 (c) e (d). 
 
Detetor de bordas Canny  
Este detetor encontra as bordas pela minimização da taxa de erro, marcando as bordas uma 
só vez quando um único ponto existe para a resposta mínima; assim delimita as bordas o mais 
próximo possível das bordas atuais para maximizar a sua localização [152]. Inicialmente o de-
tetor passa por suavizar a imagem, através da convolução desta com um filtro gaussiano, para 
remover o ruído e determina o seu gradiente através da operação de convolução com a derivada 
do gaussiano na direção vertical e horizontal com as seguintes máscaras de convolução repre-
sentadas na figura 3.14.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
O detetor de Canny é conhecido como um detetor ótimo pois otimiza a deteção de contornos 
através da maximização da relação sinal-ruído do gradiente. O fator de localização do contorno 
garante que o contorno detetado é o mais apropriado possível e minimiza o número de respostas 
a um único contorno [153]. A relação sinal-ruído do gradiente é maximizada quando os contor-
nos verdadeiros são detetados e quando os falsos são evitados [154]. Usou-se um detetor de 
Canny com valores na gama de treshold de [0 - 0,9], e um desvio padrão de 8. Na figura 3.15 
apresenta as várias etapas da metodologia desenvolvida aplicada à bifurcação 7 e 13. Antes de 
este ser aplicado binarizou-se a imagem e utilizou-se a operação morfológica de preenchimento, 
que preenche a região interior do contorno (Figura 3.15 (b)). De acordo com o pretendido este 
filtro não deteta as bordas verticais, pois estas não necessitam de ser suavizadas e ainda suaviza 
apenas o contorno externo, removendo possíveis contornos internos (zonas mal segmentadas), 
que é o que acontece por exemplo na Bifurcação 13 (Figura 3.15 (b) e (f)). 
Figura 3.14- Máscaras de convolução do detetor de bordas Canny 
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Figura 3.15-Bif 13: (a) contorno obtido pelo crescimento de regiões; (b) imagem a preto e banco –lúmen, 
(c) contorno suavizado pelo detetor de bordas Canny; (d) contorno suavizado sobre a imagem cortada; 
Bif. 7: (e) contorno obtido pelo crescimento de regiões; (f) imagem a preto e branco –lúmen, (g) contorno 
suavizado pelo detetor de bordas Canny; (h) contorno suavizado sobre a imagem cortada 
 
3.3.3- Segmentação de imagens correspondentes a secções transversais das 
artérias carótidas 
A segmentação de imagens da secção transversal das artérias carótidas apresenta um desa-
fio e complexidade maior relativamente à da secção longitudinal; as imagens transversais apre-
sentam mais artefactos causados pelo ruído speckle, as paredes encontram-se cheias de des-
continuidades e a qualidade de imagem é a menor (imagens estão bastante degradadas e as 
paredes das artérias encontram-se mal definidas). As imagens sofrem do fenómeno de refração 
das ondas de US pela parede o que distorce e empobrece a sua qualidade (baixo contraste e 
ruído). Para além do que as imagens transversais adquiridas apresentam diferentes topologias 
e cortes de diferentes secções (CCA, ICA e ECA ou zona da bifurcação). A má qualidade deste 
tipo de imagens é uma das razões pela qual existem poucos trabalhos de segmentação do lúmen 
em imagens US de secções transversais de artérias na literatura  
O método adotado para a segmentação das imagens da secção transversal das artérias ca-
rótidas segue basicamente o procedimento apresentado anteriormente para as imagens da sec-
ção longitudinal com algumas alterações. Utilizou-se uma imagem da secção transversal da 
Bifurcação 11, seção 2 para esquematizar todo o procedimento. 
Antes de se proceder à redução da área a ser processada, a primeira alteração foi a remoção 
das medidas dos diâmetros médicos, que aparecem a azul nas imagens. O processo de remoção 
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é muito simples: basicamente os pixéis a azul, aqueles com uma intensidade igual a 
R=120,G=160,B=255 são substituídos pelo valor da mediana das intensidades que existe numa 
vizinhança de 13×13. Esta operação apenas interfere com os pixéis a azul e não esbate a 
imagem, como se pode observar na figura 3.16. 
 
Figura 3.16- Imagem da secção transversal 2 da Bifurcação 11: (a) imagem original, a azul encontram-se 
as medições do diâmetro; (b) Remoção das medições; (c) Redução da área a ser processada. 
 
Posteriormente para as restantes 3 fases mantém-se os mesmos procedimentos: redução da 
área a ser processada, identificação da região central do lúmen (pixéis sementes) e segmenta-
ção do lúmen por crescimento de regiões. A única diferença relativamente às longitudinais é 
que na segmentação do lúmen por crescimento de regiões os pixéis semente podem ser anexa-
dos pelos seus 8 vizinhos, para se obter a topologia do contorno da secção transversal (Figura 
3.17). Não foi necessário proceder-se à suavização do contorno porque nesta secção o contorno 
obtido é variável e não se aproxima a nenhuma topologia específica e ao suavizar já estaria a 
alterar essa topologia  
 
 
Figura 3.17-Imagem da secção transversal 2 da Bifurcação 11: (a) Aplicação da equalização do histograma; 
(b) Aplicação do filtro gaussiano; (c) Aplicação do filtro de difusão anisotrópica; (d) Lúmen encontrado; 
(e) remoção das zonas que não correspondem ao lúmen da carótida; (f) Resultado da segmentação 
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Atendendo a que as imagens de secções s disponibilizadas pelos médicos têm uma qualidade 
bastante pobre, na prática clínica, os especialistas preferem as imagens da secção longitudinal. 
Este fato tornou o processo de segmentação mais complexo e subjetivo, pois houve variações 
dos parâmetros para cada imagem, o que levou a que não se validasse o algoritmo, apenas se 
faz uma comparação com as imagens segmentadas manualmente pela Dra. Rosa Santos (R.S), 
técnica de Radiologia, dedicada à aquisição de imagens na Unidade de Neurossonologia Serviço 
de Neurologia do Hospital de São João. Por exemplo os parâmetros para a intensidade média e 
desvio padrão após aplicação do filtro gaussiano e o próprio filtro de difusão anisotrópico (nº 
de iterações e valor do coeficiente de difusão) sofreram alterações e variaram dependendo da 
imagem em questão. Em alguns casos houve também necessidade de aplicar o filtro de difusão 
anisotrópica à imagem que sofreu a equalização do histograma CLHAE. A variação dos parâme-
tros é apresentada na secção de resultados da segmentação transversal. 
A Figura 3.18 resume a abordagem proposta, para a segmentação das imagens da secção 
transversal 
 
 
Figura 3.18- Esquema representativo da abordagem geral aplicada na segmentação das imagens de US da 
secção transversal
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3.4- Validação  
 
3.4.1- Introdução 
 A avaliação objetiva e quantitativa do desempenho da segmentação é crucial e usual-
mente difícil em aplicações médicas, esta tem de ser exata e é necessária para ter aceitação 
na prática clínica e/ou comparar algoritmos diferentes. Segundo Haarlick [155] não importa 
medir o quão bem o algoritmo funciona para dados perfeitos, a caracterização do desempenho 
está relacionada com a correspondência de variações aleatórias e imperfeições que o algoritmo 
produz nos dados de saída causado por variações aleatórias e imperfeições nos dados de entrada. 
No campo da segmentação de imagens médicas: 
 Não existe um padrão de medidas de desempenho, dificultando a comparação di-
reta de diferentes métodos 
 A avaliação do desempenho é normalmente feita pela comparação de uma segmen-
tação de referência (ground truth) com a segmentação computacional, o que re-
sulta num procedimento padrão com elevada precisão e que reflete as propriedades 
das características de segmentação [155], [156] 
 A delimitação manual do contorno de imagens clínicas, feita por um especialista é 
considerado o padrão mais popular na avaliação do desempenho, apesar de sofrer 
da variabilidade inter e intra observador [155], [156] 
 A maioria dos artigos não valida os seus resultados numa base de dados, e os que o 
fazem normalmente usam bases de dados com menos de 50 casos 
 Não existem bases de dados padrão para a comparação de métodos de diferentes 
grupos 
 
3.4.2- Métricas de Validação 
Como não é possível avaliar visualmente as diferenças entre uma imagem segmentada por 
um especialista e uma segmentada computacionalmente é necessário utilizar parâmetros/mé-
tricas de validação [157]. Estes parâmetros avaliam a qualidade ou o quão bem a imagem é 
segmentada pelo algoritmo computacional.  
Para avaliar o desempenho do método de segmentação apresentado as 12 imagens de US 
modo-B foram segmentadas manualmente pela técnica de Radiologia R.S. que tem a experiên-
cia clínica necessária para a validação do método aqui proposto. Esta segmentação manual foi 
feita usando um software de imagem e edição de fotos, o Paint.NET [158] e basicamente con-
sistiu na delimitação do contorno do lúmen usando o pincel como ferramenta com um rigor de 
100% e sem iluminação externa (da sala) apenas a produzida pelo computador para aumentar o 
contraste e permitir uma melhor visualização do contorno a delimitar. 
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Tabela 3.2- Designação para as métricas de validação 
Métricas Designação 
Distância 
Quantificar a diferença nas distâncias entre os dois con-
tornos (manual e computacional) 
Taxa de su-
cesso e Simila-
ridade 
Comparar a consistência entre a segmentação computa-
cional e a manual 
 
O diagrama de Venn, mostrado na figura 3.19 ajuda na compreensão e na visualização das 
diferenças espaciais entre uma segmentação computacional e a sua respetiva segmentação de 
referência (manual) [159]. 
 
Figura 3.19- Exemplificação do diagrama de Venn 
Estas métricas de validação basearam-se na abordagem proposta por Yiou Guo et al [160] 
de acordo com este a avaliação é feita através de uma análise baseada em pixéis. Observando 
o diagrama de Venn é fácil definir: 
 Verdadeiros positivos (TP)- número de pixéis corretamente identificados como ar-
téria carótida  
 Verdadeiro negativo (TN)- número de pixéis corretamente identificados como não 
pertencentes à artéria carótida  
 Falso positivo (FP)- número de pixéis incorretamente identificados como artéria 
carótida  
 Falso negativo (FN)- número de pixéis incorretamente identificados como não per-
tencentes à carótida  
 
3.4.2.1- Taxa de sucesso  
Sensibilidade  
A sensibilidade traduz-se no rácio dos pixéis corretamente classificados como pertencentes 
à carótida, entre todos os pixéis pertencentes à carótida. Ou seja, é definida como sendo a 
taxa de verdadeiros positivos e é representada pela equação 3.5: 
 
𝑆𝑒𝑛𝑠𝑖𝑏𝑖𝑙𝑖𝑑𝑎𝑑𝑒 =
𝑇𝑃
𝑇𝑃 + 𝐹𝑁
× 100% 
 
(3.5) 
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Especificidade 
Define-se como sendo a capacidade do algoritmo computacional identificar corretamente 
os pixéis não pertencentes à carótida, entre todos os pixéis que não pertencem à carótida. De 
outra forma pode dizer-se que é a taxa de verdadeiros negativos representada na equação 3.6.  
 
𝐸𝑠𝑝𝑒𝑐𝑖𝑓𝑖𝑐𝑖𝑑𝑎𝑑𝑒 =
𝑇𝑁
𝑇𝑁 + 𝐹𝑃
× 100% 
 
3.4.2.2- Métrica baseadas na área 
Área sobreposta 
Esta métrica permite a comparação de áreas fechadas por dois contornos e mede a propor-
ção de área corretamente identificada pelo algoritmo computacional. Esta medida é calculada 
através da equação 3.7:  
 
Á𝑟𝑒𝑎 𝑠𝑜𝑏𝑟𝑒𝑝𝑜𝑠𝑡𝑎 =
𝑇𝑃
𝑇𝑃 + 𝐹𝑁 + 𝐹𝑃
× 100% 
 
3.4.2.3- Métrica baseada na distância 
Distância de Hausdorff 
Esta métrica de distância 𝑑(𝐺, 𝐴) é definida para medir a distância entre duas curvas, G que 
corresponde à curva do contorno manual de referência e A que corresponde ao contorno do 
algoritmo computacional. Em imagens discretas estes 2 contornos podem ser vistos como con-
juntos de pontos 𝐺 = {𝑔1, 𝑔2, … , 𝑔𝑚} e 𝐴 = {𝑎1, 𝑎2, … , 𝑎𝑚}, onde cada 𝑔𝑖e 𝑎𝑖 representa as coor-
denadas dos pontos da curva. A distância 𝑑 do 𝑔𝑖 ao ponto mais próximo na curva A é definida 
como :  
 
𝑑(𝑔𝑖 , 𝐴) = 𝑚𝑖𝑛𝑗‖𝑎𝑗 − 𝑔𝑖‖ 
 
A distância de Hausdorff [161], 𝐻𝐷,entre duas curvas traduz-se no máximo da distância 
entre estas duas curvas ao ponto mais próximo entre estas, esta encontra-se representada na 
equação 3.9:  
𝐻𝐷(𝐺, 𝐴) = 𝑀𝐴𝑋(𝑚𝑎𝑥𝑖{𝑑(𝑔𝑖 , 𝐴)}, 𝑚𝑎𝑥𝑗{𝑑(𝑎𝑗 , 𝐺)}) 
 
 
3.5- Modelação CFD do fluxo na bifurcação carotídea 
 
Para a resolução das equações diferenciais utilizou-se o código FLUENT baseado no FVM. 
Optou-se por utilizar o FLUENT, um programa comercial, dado que garante uma investigação 
com maiores potencialidades e mais rápida. 
(3.6) 
(3.7) 
(3.8) 
(3.9) 
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A modelação numérica do fluxo sanguíneo na artéria carótida foi feita usando o método 
FVM; este método traz algumas vantagens por exemplo: não apresenta problemas de instabili-
dade ou convergência pois força a conservação das variáveis em todo o domínio; permite a 
aplicação das condições de fronteira não invasivamente, através da garantia da conservação 
das variáveis no volume do elemento, ao invés dos nós ou faces como no método dos elementos 
finitos; tem uma grande aplicabilidade a geometrias complexas (malhas irregulares como as 
zonas de estenose); permite ainda identificar o campo de velocidades numa geometria fisiolo-
gicamente realista e complexa.  
O processo de modelação CFD do fluxo sanguíneo baseado nos volumes finitos segue um 
conjunto de procedimentos hierarquizados estando dividido em três etapas principais: pré-pro-
cessamento, simulação e pós-processamento.  
A fase de pré-processamento consiste na definição das fronteiras físicas do problema, isto 
é define-se a geometria da região de interesse que constitui o domínio computacional. Esta 
geometria engloba o volume que é discretizado em células através do processo de geração da 
malha. Depois é necessário definir fisicamente o problema isto é escolher o fenómeno físico a 
modelar, o comportamento e propriedades do sangue e as condições de fronteira.  
A segunda etapa consiste na simulação do fluxo sanguíneo onde as equações algébricas 
discretizadas são resolvidas por um método numérico iterativo. 
O pós-processamento da solução consiste no cálculo, análise e representação dos resulta-
dos/variáveis obtidos na simulação numérica do fluxo e podendo validar-se o modelo compa-
rando com valores experimentais obtidos na medição Doppler.  
 
3.5.1- Reconstrução 3D da geometria 
A construção do sólido que define a geometria do modelo tridimensional foi feita usando o 
software FEMAP [162]. 
Para cada paciente, a segmentação das imagens de US 2D modo- B correspondentes a sec-
ções longitudinais e transversais das artérias carótidas, feita anteriormente, teve como finali-
dade a extração do contorno do lúmen e da bifurcação; é a partir das imagens segmentadas e 
analisando as imagens modo- C (cor) que a geometria do paciente vai ser definida.  
O método de reconstrução da geometria consiste em: 
1. Importar para o FEMAP a imagem da secção longitudinal da carótida segmentada 
(3.20); nessa imagem já se encontram definidos os limites que posteriormente ser-
virão para criar as splines a e c correspondentes à parede exterior e à parede inte-
rior da ECA, respetivamente, e b e d correspondentes às paredes exterior e interior 
da ICA e CCA 
2. Fazer o ajuste das curvas splines, definindo/selecionando pontos sobre os limites 
definidos para criar as splines a, b, d, c e d que definem uma estimativa da fronteira 
do lúmen para a ICA, ECA e CCA. Quando existe estenose, como nos paciente em 
estudo ainda é necessário construir outra splines que delimita a estenose b’, caso 
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a estenose seja na parede exterior da ICA e a d’ caso seja na parede interior da ICA, 
como se pode observar na figura 3.20. As splines c e d são estendidas usando linhas 
auxiliares que são tangentes a estas no seu ponto de interceção para garantir a 
reconstrução da superfície. As extensões encontram-se a tracejado na figura 3.20 
(b).  
 
Figura 3.20- Bifurcação 7: (a) Imagem importada para o FEMAP, os pontos escolhidos encontram-se a 
amarelo, os fronteiras definidas computacionalmente encontram-se a vermelho; (b) Representação das 
splines; (c) Spline final criada com as extensões na c e d. 
3. Para determinar o eixo central de cada zona ECA, CCA e ICA, cria-se no plano (x,y) 
uma linha equidistante das splines já determinadas isto é entre as splines a-b, a-c 
e d-b, respetivamente.  
 
Figura 3.21- Determinação do eixo central para a Bif.7 
4. Assume-se que a CCA, ICA e ECA são vasos tubulares deformáveis, exceto as suas 
junções, que apresentam curvas no eixo do vaso com variabilidade na forma da 
secção transversal e no diâmetro do vaso. Assim, constroem-se as secções transver-
sais circulares ao longo do eixo carotídeo, de acordo com a fronteira estimada nas 
imagens de US correspondentes a secções transversais. Como representado na fi-
gura 3.22, as seções transversais da carótida não são propriamente circulares mas 
sim elípticas. Depois de feito um estudo da excentricidade da elipse chegou-se à 
conclusão que se podia aproximar a seção da elipse por um círculo de área equiva-
lente. 
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Figura 3.22- Secções transversais da Bif.7: (a) C- secção correspondente à ECA; (b)- secção na zona de 
bifurcação 
5. Quando existe estenose (placa aterosclerótica) o procedimento é diferente, pois a 
secção por onde flui o sangue não é definida por uma circunferência, uma vez que 
uma parte da secção está preenchida com a placa. Para criar a secção com estenose 
é necessário: 
 a) Rodar a circunferência 90º para que fique no plano (x,y) e intercetar o eixo da cir-
cunferência com a linha da estenose; 
 b) Fazer a linha perpendicular ao eixo da circunferência com origem no ponto da este-
nose determinado em (a), para cada um dos lados, direito e esquerdo; 
 c) Calcular a interceção das linhas perpendiculares de cada lado com a circunferência. 
Na figura 3.23, as linhas perpendiculares aparecem a vermelho; 
 d) Marcar os pontos intermédios um de cada lado, esquerdo e direito, nesta parte é 
necessário ter em conta contorno das imagens de US da secção transversal para fazer uma 
aproximação a este contorno; 
 e) Definir a curva da estenose criando-se um arco de curva formado pelos 5 pontos 
encontrados, seguindo sempre esta ordem (ponto de quebra lado direito, ponto central lado 
direito, ponto do eixo, ponto central lado esquerdo, ponto de interceção lado esquerdo); 
 e) Quebrar a circunferência inicial nos pontos determinados em (c), esta  fica que-
brada em 3 pontos; 
 f) Eliminar a parte inferior da circunferência; 
 g) Unir as 4 partes criando uma spline formada por múltiplas splines, seguindo sempre 
a ordem (1ª parte da circunferência lado direito, arco da estenose lado direito, arco da estenose 
lado esquerdo, 2ª parte da circunferência lado esquerdo). Na figura 3.23, a spline final aparece 
a vermelho pontilhada com pontos amarelos; 
 h) Rodar a secção na orientação correta (± 180º); 
 Nos casos em que exista estenose na parede interior e exterior é necessário repetir os todos 
os passos; no ponto g) em vez de se unirem as 3 partes que correspondem à secção da estenose, 
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unem-se 6, sendo imprescindível seguir sempre a mesma ordem (lado direito do arco da este-
nose de cima, 1ª parte da circunferência, lado direito da estenose de baixo, lado esquerdo da 
estenose de baixo, 2ª parte da circunferência, lado esquerdo do arco da estenose de cima) 
É necessário repetir o processo para todas as secções onde exista estenose. 
6. Criação de extensões cilíndricas, correspondentes a 3 diâmetros  na entrada e saída 
da bifurcação da artéria carótida (Figura 3.24). A extensão na parte inicial da CCA, 
segundo Yiemeng  Hoi [163] impede erros graves de aproximação na simulação CFD. 
As 3 extensões garantem o desenvolvimento de perfis de velocidade na secção de 
entrada da CCA e minimizam a influência das condições de fronteira impostas nas 
secções de saída( ICA e ECA). A secção de entrada da CCA é definida perpendicu-
larmente ao eixo central da extensão.   
 
 
Figura 3.24- Construção das extensões na ICA, ECA e CCA, observando-se na CCA os 3 diâmetros consi-
derados. 
 
7. Construção da superfície da artéria carótida usando a função “aligned curves” e 
selecionando cada uma das secções dos seus diferentes ramos, seguindo sempre a 
seguinte ordem: primeiro cria-se a superfície da ICA e CCA e só depois as superfícies 
da ECA, sendo importante ter em atenção que a orientação e rotação das secções 
tem de ser mantida. A superfície obtida está representada na figura 3.25. 
 
8. Construção das superfícies de base e topo da carótida  
Figura 3.23- Construção da secção com estenose (a) representação das linhas perpendiculares a verme-
lho e do arco para a zona de estenose; (b) Spline múltipla final que define a secção transversal do lúmen 
numa zona com placa aterosclerótica. 
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9. Calcular o ponto médio do diâmetro da secção da CCA e mover o modelo para que 
este ponto se localize na origem do centro de coordenadas global do FEMAP e a 
seção de entrada fique paralela ao eixo do x. Estes passos são fundamentais, no-
meadamente para a aplicação do perfil de Womersley. 
 
 
Figura 3.25-Superfície da geometria da bifurcação carotídea 
 
Por fim procedeu-se à suavização da superfície criada. Na figura 3.26 apresenta-se um es-
quema representativo das principais fases que compõem a metodologia utilizada para a cons-
trução da superfície 3D. 
 
 
Figura 3.26- Representação da metodologia da construção do modelo 3D da bifurcação da carótida co-
mum 
 
3.5.2- Geração da malha de volumes finitos 
A geração da malha tetraédrica do lúmen da bifurcação carotídea foi feita usando o soft-
ware ANSYS Workbench 14.5 Fluid Flow (Fluent) onde se seguiu os seguintes passos: 
1. Exportação do sólido anteriormente gerado para o Ansys; 
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2. Definição das fronteiras que definem a secção de entrada da CCA, as duas secções 
de saída da ICA e ECA e a parede envolvente; 
3. Seleção do diretório Mesh (malha) e das operações definidas na figura 3.27. O valor 
escolhido para a dimensão dos elementos da malha depende do nível de refina-
mento que se pretende obter; uma vez que foi usada a versão escolar do ANSYS o 
número máximo de elementos da malha que se pode obter é 520 000. 
 
 
Figura 3.27- Escolha das opções feitas no diretório mesh, as opções que foram alteradas encontram-se a 
vermelho e o número de elementos inicial foi de 332757 
 
4. Para se obter uma malha mais refinada é necessário selecionar “Insert body sizing”, 
na geometria, selecionar o tamanho do elemento, que fica representado a azul e ir 
alterando (diminuindo o seu valor) até atingir um número de elementos na gama 
dos 450 000 a 500 000 com identificado na figura 3.28. A malha final tem 471355 
elementos. 
 
 
Figura 3.28-Opções inseridas no body sizing para refinar a malha 
Obtendo-se a malha tetraédrica representada na figura 3.29. 
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Figura 3.29- Malha tetraédrica obtida para a Bifurcação 7 
 
3.5.3- Definição de outros aspetos e das condições de fronteira 
Antes de se proceder ao cálculo da solução numérica é necessário definir alguns pormeno-
res: 
1. Exportam-se as coordenadas da secção de entrada da CCA, nomeadamente a magnitude 
da velocidade em y e calcula-se o maior e o menor valor dessa série de dados, calcu-
lando-se o diâmetro da simulação 𝑑𝑠𝑖𝑚𝑢𝑙𝑎çã𝑜 = 𝑟𝑎𝑖𝑜𝑚𝑎𝑖𝑜𝑟 − 𝑟𝑎𝑖𝑜𝑚𝑒𝑛𝑜𝑟 . O valor do diâme-
tro real encontra-se numa das imagens de US obtidas. O fator de escala define-se como 
𝐹𝑒𝑠𝑐𝑎𝑙𝑎 =
𝑑𝑑𝑜𝑝𝑝𝑙𝑒𝑟
𝑑𝑠𝑖𝑚𝑢𝑙𝑎çã𝑜 
. Na opção geral coloca-se na escala este valor como indicado na fi-
gura 3.30.  
2.  
 
Figura 3. 30- Colocação do fator de escala no setup da simulação 
 
3. Condições de fronteira: Definiram-se para as seções de entrada e saída as seguintes 
condições fronteira: 
 Secção de saída da ICA e ECA- A divisão do caudal de saída foi definida com uma 
distribuição de caudal ICA/ECA = 60/40. 
 Secção da CCA- Utilização do perfil de Womersley; este perfil foi definido através 
da escrita do ficheiro UDF( user defined function), que foi obtido no fórum CFD-
online e adaptado às condições de velocidade específicas de cada doente.  
Como a artéria carótida é uma artéria de grande dimensão e o ciclo cardíaco apresenta um 
escoamento pulsátil a formulação de Womersley é a mais adequada para simular a condição 
fronteira na secção de entrada da CCA [94]. Esta formulação foi obtida para o paciente em 
estudo (Bifurcação 7), através das suas observações Doppler PW, na secção de entrada DCCA. 
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O algoritmo para a sua obtenção foi feito pelo José Pedro Gonçalves [164]. Basicamente este 
algoritmo seleciona apenas a parte que tem a envolvente de velocidades (seleção por linhas e 
colunas que teve que ser adaptada à imagem) e importa a linha verde que corresponde à evo-
lução ao longo do ciclo cardíaco, da velocidade, para posteriormente a aproximar usando a 
transformada de Fourier; este procedimento pode ser observado nas imagem 3.31 (a),(b) e (c). 
 
 
Figura 3.31- Obtenção do perfil de Womersley: (a) imagem Doppler PW à entrada da CCA; (b) corte da 
envolvente de velocidades; (c) obtenção da função de velocidades 
Para obter a formulação de Womersley é ainda necessário calcular o número de Womersley 
𝛼 . Este parâmetro define a forma do perfil de velocidades: para valores baixos, o escoamento 
é próximo da solução de Pouseille apresentando uma forma parabólica; conforme este parâme-
tro vai aumentando as velocidades máximas deixam de ser no centro do escoamento. Para o 
seu cálculo considerou-se que o paciente tem uma média de 52 batimentos cardíacos por mi-
nuto (resulta da normalização da envolvente de velocidades na CCA) e um raio da secção de 
entrada da CCA igual a 0.0039 ; uma vez que o sangue tem uma densidade igual aρ=1060 Kg/m3 
e uma viscosidade μ=0.0035 Kg/(m.s) obtém-se o número de Womersley: 
 
𝛼 = 𝑅√
2. 𝜋. (𝑏𝑝𝑚)
60
. 𝜌
𝜇
= 0.0039√
2. 𝜋. 52
60
1060
0,0035
= 5,001 
 
Houve necessidade de aproximar o valor de 𝛼 a 3.85, dado que estudos anteriores [102] 
mostram que o valor de 𝛼 = 3.85 é o mais indicado tendo em conta que se consideraram as 
paredes das artérias rígidas, e que existem erros na medição da frequência cardíaca e no raio 
da CCA.  
 
(3.10) 
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Figura 3.32- Ajuste da envolvente de velocidades na DCCA (doppler PW) a preto à transformada de Fourier 
a rosa. 
 
4.  Definição das propriedades do sangue, densidade e viscosidade, encontra-se na figura 
3.33; 
 
Figura 3.33- Definição do material sangue. 
5. Seleção da opção de escoamento transiente, nas características gerais. E ainda na op-
ção atividades de cálculo colocar a opção autosave every time step como valor 1; esta 
opção garante que os resultados são guardados para cada passo de tempo.  
6. Definição dos métodos de solução para a simulação numérica e outras opções como 
demonstrado na figura 3.34;  
 
 
Figura 3.34- Método de solução optado e restantes características
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7. Definição das opções para a simulação, definindo os tempos de simulação, o intervalo 
de tempo (time step), o número de iterações necessárias para a convergência, etc, 
como indicado na figura 3.35; 
 
 
Figura 3.35- Definição das opções para a corrida do cálculo numérico 
 
A simulação do fluxo sanguíneo na bifurcação carotídea realizou-se para um total de pelo 
menos 3 ciclos cardíacos (valor dependente do período obtido para cada bifurcação). Assim 
definiu-se o valor do intervalo de tempo constante e igual a 0.008s;para perfazer 3 ciclos com-
pletos foram feitos 400 intervalos de tempo. Para análise dos resultados considerou-se o 3º 
ciclo completo. Cada simulação demorou 8 horas num computador HP, com um processador 
Intel Core 2 Quad Q9300 a 2.5Ghz com 6MB de Cache L2 e 4GB de RAM, que foi disponibilizado 
pela Unidade de Investigação da FCT: 10/225, IDMEC- Pólo FEUP 
 
3.5.4- Simulação numérica do fluxo 
As equações que regem o fluxo, baseiam-se na conservação da massa, energia e momento 
e foram discretizadas pelo método de volumes finitos, e resolvidas iterativamente usando o 
software FLUENT 14.5. O sangue foi modelado como um fluído Newtoniano viscoso, incompres-
sível, isotrópico e com uma densidade de 1060 kg/m3 e a viscosidade dinâmica igual a 0.0035 
kg/(m.s). A consideração do sangue como um fluido Newtoniano é aceitável considerando que 
as artérias carótidas são vasos de grande diâmetro [127][165] [3][124][165]. 
O método de integração no tempo utilizado foi o método implícito de Euler [166] e a solução 
foi implementada pelo algoritmo SIMPLE usando 40 iterações no máximo, para atingir a conver-
gência[128]. 
Impuseram-se à entrada da secção da CCA o perfil de velocidades de Womersley obtido nas 
imagens Doppler PW. 
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A divisão do caudal de saída foi definida com uma distribuição de caudal constante no tempo 
e igual a ICA/ECA = 60/40 [163]. Houve a necessidade desta correção para resolver as discre-
pâncias do fluxo devido às incertezas nas medidas e existência de pequenos ramos.  
As paredes do vaso foram consideradas como rígidas e impermeáveis e assumiu-se a condi-
ção de não deslizamento, ou seja velocidade nula. As paredes foram consideradas rígidas pois 
o paciente estudado já é idoso e há medida que a idade aumenta as paredes vão-se tornando 
rígidas [163]. 
Apesar de se ter simulado três ciclos cardíacos para o estudo apresentado nesta investigação 
apenas se considerou os resultados do último ciclo.  
 
3.5.5- Pós processamento: Índices hemodinâmicos baseados no WSS 
O WSS desempenha um papel importante no desenvolvimento e progressão da aterosclerose. 
O desenvolvimento de placas ateroscleróticas está relacionado com baixos valores de WSS e 
oscilações temporais elevadas na sua direção; acredita-se que o WSS é um fator crítico para o 
conhecimento do desenvolvimento das placas [167] [127]. 
Para caracterizar a hemodinâmica da bifurcação carotídea utiliza-se uma grande variedade 
de métricas, os índices baseados no WSS são considerados os melhores índices e os mais usados 
OSI, o TAWSS e o RRT [168][129][163] . 
Nesta secção os índices hemodinâmicos são descritos mais pormenorizadamente, apresen-
tando-se a sua formulação matemática.  
O TAWSS é a média temporal da tensão de corte e permite avaliar a tensão de corte total 
exercida na parede durante o ciclo cardíaco; este valor obtém-se a partir da equação 3.11, 
integrando para cada nó, a tensão de corte na parede, ao longo do ciclo cardíaco: 
 
𝑇𝐴𝑊𝑆𝑆(𝑠) =
1
𝑇
∫ |𝑊𝑆𝑆(𝑠, 𝑡)|𝑑𝑡,
𝑇
0
 
 
onde 𝑇 é o tempo total do ciclo cardíaco, 𝑠 é a localização na parede do vaso e 𝑡 é o instante 
de tempo e WSS são as tensões de corte na parede. Valores baixos de TAWSS, inferiores a 0.4 
Pa são favoráveis ao aparecimento da aterosclerose, enquanto valores superiores a 1.5 Pa 
mostram que naquela zona se está a desenvolver uma estenose, e, valores elevados na gama 
(15-45 Pa) levam à hemólise, isto é, o rompimento de uma hemácia [167].  
O OSI é o índice de oscilação da tensão de corte da parede e permite identificar as regiões 
da carótida que são sujeitas a grandes variações do WSS. Obtém-se pela equação 3.12:  
 
𝑂𝑆𝐼(𝑠) = 0.5 [1 −
|∫ 𝑊𝑆𝑆(𝑠, 𝑡)𝑑𝑡
𝑇
0
|
∫ |𝑊𝑆𝑆(𝑠, 𝑡)|𝑑𝑡
𝑇
0
] 
 
(3.11) 
(3.12) 
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O OSI é uma quantidade adimensional cujo valor máximo é igual a 0.5 nas regiões com 
elevada oscilação na tensão de corte, o que sugere uma maior probabilidade ao desenvolvi-
mento da aterosclerose nestas regiões. Crê-se que este índice tenha valores elevados nas zonas 
onde há maior turbulência como as zonas de estenose, e na bifurcação, e está relacionado com 
a formação de vórtices, linhas de corrente que apresentam um padrão circular ou espiral [169]. 
Estes dois índices relacionam-se com a distribuição da quantidade de tensão de corte ao longo 
da parede da carótida. 
O índice RRT mede o tempo de permanência das partículas (do fluído sanguíneo) na parede 
do vaso. Este índice é proporcional à combinação do TAWSS e do OSI, sendo inversamente pro-
porcional à magnitude do vetor TAWSS, que é igual ao termo no numerador da fórmula do OSI:  
 
𝑅𝑅𝑇(𝑠) =
1
(1 − 2. 𝑂𝑆𝐼). 𝑇𝐴𝑊𝑆𝑆
=
𝑇
|∫ 𝑊𝑆𝑆(𝑠, 𝑡)𝑑𝑡
𝑇
0
|
 
 
Este índice é recomendado pelos autores, sendo considerado um parâmetro robusto que 
consegue caracterizar zonas de refluxo e estagnação, estando correlacionado com os mecanis-
mos biológicos próprios da aterosclerose [129].  
Os três índices hemodinâmicos foram calculados ao longo da simulação do último ciclo car-
díaco, isto é para todos os intervalos de tempo correspondentes ao 3º ciclo. Foram importados 
para um ficheiro Excel e usando o método de integração numérica dos trapézios calculou-se os 
respetivos integrais.  
(3.13) 
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Capítulo 4 
 
 
4|Resultados e Discussão 
 
 
 
Neste capítulo é feita a apresentação dos resultados obtidos na segmentação e na validação 
das imagens longitudinais e transversais, bem como a simulação do fluxo sanguíneo na bifurca-
ção carotídea com estenose de um paciente correspondente à bifurcação 7. Será dado especial 
relevo ao campo de velocidades e de tensões, e aos índices hemodinâmicos baseados no campo 
de tensões, WSS.  
Na discussão dos resultados será considerada a influência da segmentação adotada e pro-
curar-se-á estabelecer uma relação entre os fenómenos hemodinâmicos da artéria carótida e a 
aterosclerose.  
 
 
4.1- Segmentação das imagens de US modo- B longitudinais 
 
Foram efetuados vários testes tendo como objetivo a definição dos parâmetros a serem 
utilizados no método proposto, nomeadamente os relativos ao filtro DSFRAD e o valor de inten-
sidade média calculado após a aplicação este filtro. 
Este método de segmentação é semiautomático uma vez que é importante existir interati-
vidade com o utilizador maioritariamente na fase de definição da zona central do lúmen, pois 
o utilizador tem a oportunidade utilizar a sua experiência e assim guiar o algoritmo para o 
resultado esperado, isto é a obtenção do contorno do lúmen. 
De seguida encontra-se apresentado o resultado final da segmentação para as 12 imagens 
sem suavização, depois da suavização e a comparação com a segmentação manual. 
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Tabela 4.1-Resultados obtidos para a segmentação das imagens longitudinais 
Bifurcação 
Segmentação por cresci-
mento de regiões 
Suavização do contorno 
Comparação do contorno 
computacional com o 
manual 
1 
   
3 
   
6 
   
7 
   
11 
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13 
   
14 
   
16 
   
17 
   
18 
 
*sem suaviza-
ção devido à 
topologia irre-
gular da caró-
tida 
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Observando os resultados obtidos na tabela 4.1, pode fazer-se a seguinte análise: 
 Para as bifurcações com placa aterosclerótica, como são exemplo as Bifurcações 6, 
7, 11, 13, 17, 18 e 40, o algoritmo apresenta um maior desvio relativamente ao 
contorno manual causado pelas propriedades hipocogénicas da placa e por calcifi-
cações. Este desvio faz com que o contorno do algoritmo manual seja mais interno 
e afastado da parede do lúmen (camada íntima); a existência da placa com propri-
edades hipocogénicas e a existência de calcificação “confunde” o algoritmo e o 
ruído speckle mascara as verdadeiras propriedades da parede, fazendo com que a 
parede apareça na região do interior do lúmen. É claro que quanto maior for a placa 
maior será o erro em relação à segmentação manual, acontecendo que em muitos 
casos a maior parte da placa ou a sua totalidade apenas é detetada com informação 
complementar por exemplo recorrendo à imagem do doppler PW, ou ao conheci-
mento do médico especialista. São exemplo as bifurcações Bif.13 e Bif. 40, onde a 
própria sombra afeta a definição da sua morfologia; a placa da Bif. 40 apresenta 
uma falha, e uma vez que o algoritmo com os dados que tem não reconhece essa 
falha, efetua a  segmentação pelo contorno apresentado, enquanto que o especia-
lista com a sua experiência consegue reconhecer e traçar a extensão da placa res-
tante. 
 As bifurcações que não apresentam placa, como as Bifs.1,3,14,16,19, são aquelas 
em que o algoritmo se comporta melhor, pois o contorno encontra-se mais próximo 
do manual (maior similaridade), não apresentando desvios significativos relativa-
mente à segmentação manual. O pequeno desvio apresentado deve-se à própria 
imagem de US onde se encontra bem visível a camada adventícia, aquela que apa-
rece a cinza claro-branco. Porém a camada íntima está pouco visível, apresentando 
apenas uma linha muito ténue ligeiramente abaixo da adventícia e sendo quase 
19 
  
 
 
    
40 
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indistinguível do lúmen, o que induz em erro o algoritmo; esta “indefinição da pa-
rede” é expandida como resultado do filtro de redução do speckle, e o contorno 
final apresenta uma topologia quase semelhante à do manual, encontrando-se li-
geiramente afastado.  
 Em geral, em todas as imagens, o contorno da FW encontra-se mais aproximado do 
manual, em termos de topologia (menos irregularidade) e distância ao contorno 
manual, do que o da NW; a fronteira debaixo é mais fácil de segmentar sendo por 
isso a mais utilizada para medir a IMT na prática clínica [35] e nos próprios algorit-
mos de segmentação. Vários estudos confirmam esta observação [29][36]. A NW é 
mais difícil de segmentar porque a sobreposição de ecos resulta na pobre visibili-
dade e falhas na fronteira em grandes secções desta parede. 
 Este algoritmo funciona até para carótidas com uma topologia extremamente irre-
gular, como é exemplo a Bif.18; como se pode observar apesar da sua topologia o 
algoritmo consegue segmentar como sucesso a fronteira do lúmen embora com al-
gum erro associado.  
Fazendo uma análise visual das imagens pode-se concluir que este método de segmen-
tação é bastante satisfatório. No entanto uma análise visual não é suficiente, sendo 
necessário efetuar uma análise objetiva e qualitativa, como é apresentado na secção 
seguinte.  
 
 
4.2- Validação das imagens de US modo- B longitudinais 
 
 Na tabela 4.2 apresentam-se os resultados obtidos para as quatro métricas descritas na 
secção 3.4.2.3, sensibilidade, especificidade, distância de Hausdorff e área sobreposta. As seg-
mentações foram efetuadas utilizando um computador Intel Core I3 e um processador de 
2,4GHZ e 4GB de RAM. 
 
Tabela 4.2- Resultados obtidos da comparação da segmentação obtida com a manual 
Bifurcação 
Sensibilidade 
(%) 
Especifici-
dade (%) 
AO (%) 
HD 
(pixéis) 
1 92,15 99,16 91,79 11,00 
3 91,82 98,10 91,32 10,00 
6 85,30 99,33 85,00 21,63 
7 87,83 98,19 86,51 28,79 
11 84,91 99,30 84,49 23,00 
13 83,08 96,94 81,40 22,00 
14 94,13 93,11 92,82 15,00 
16 93,26 99,22 92,29 13,61 
17 76,98 99,90 76,89 13,93 
18 73,14 97,74 70,94 19,00 
19 92,189 97,93 91,62 12,00 
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40 92,548 97,11 91,08 16,28 
Média 87,28 98,01 86,35 17,19 
Desvio pa-
drão 
6,83 1,80 7,00 5,73 
 
Um bom algoritmo de segmentação possui um alto valor para a sensibilidade, especificidade 
e área sobreposta pois identifica corretamente entre todos os pixéis de cada imagem aqueles 
que pertencem e os que não pertencem ao lúmen da artéria carótida. Quanto maiores forem 
os valores para os primeiros três critérios melhor. Uma sensibilidade de 100% para a carótida 
indica que todos os pixéis dentro da imagem que são considerados como lúmen da carótida pela 
segmentação manual são também detetados pelo algoritmo. Uma especificidade de 100% indica 
que todos os pixéis identificados como não pertencentes ao lúmen da carótida pela segmenta-
ção manual também foram excluídos com sucesso pelo algoritmo computacional 
Analisando os resultados da tabela pode dizer-se que o algoritmo apresenta um valor médio 
e desvio padrão para a sensibilidade igual a 87,28±6,83%, para a especificidade igual a 98,01
±1,80%, uma área sobreposta de 86,35±7,00 e uma distância de Hausdorff igual a 17,19±5,73 
pixéis. Estes valores são promissores e podem até considerar-se bastante satisfatórios, dado 
que: 
 Apesar desta base de imagens disponível ser relativamente pequena, apresenta uma 
grande variabilidade de imagens, onde existem imagens com e sem estenose, e para 
o caso das carótidas estenosadas existe uma bifurcação, a 18 com uma morfologia 
bastante atípica e algumas com uma placa de ateroma bastante significativa, como 
é o caso da Bif 7, 13 e a 17, o que dificulta a segmentação devido à variabilidade 
da forma da placa. Este facto pode ser comprovado com os resultados obtidos na 
tabela anterior pois as bifurcações com estenose (6, 7,11,13,17,18) são aquelas que 
apresentam mais baixos para as primeiras 3 métricas valores. Para a bifurcação 40  
este problema não acontece, pois apesar de ter estenose foi obtida com o transdu-
tor da Philips que apresenta uma melhor qualidade de imagem (maior contraste); 
 Em contrapartida as bifurcações sem estenose (1,3,14,16,19) são aquelas que apre-
sentam valores mais elevados para as três métricas, uma vez que a deteção da 
parede é mais simples uma vez que a fronteira íntima-lumen é regular. 
 Esta base de imagens apesar de reduzida é uma boa amostra representativa da 
população das imagens médicas carotídeas, devido à heterogeneidade apresentada; 
os elevados desvios padrões devem-se a esta heterogeneidade. 
 Um valor de 87,49±6,32% para a sensibilidade significa que em média para cada 
imagem, de todos os pixéis dentro da imagem que são considerados como lúmen 
carótida pela segmentação manual o algoritmo identifica corretamente 87,49% dos 
pixéis como pertencentes à carótida.  
4.2– Validação das imagens de US modo- B longitudinais 87 
 
   
 Uma especificidade igual a 98,01±1,66% indica que o algoritmo excluiu 98% dos 
pixéis que segmentação manual considerou como não pertencentes ao lúmen da 
carótida. Este valor é bastante bom. 
 Um valor de 86,59% para a área sobreposta é satisfatório e significa que aproxima-
damente 87% dos pixéis são comuns às duas segmentações quando se sobrepõe as 
duas regiões obtidas para o lúmen carótida. 
 O valor da distância de Hausdorff encontrado é um pouco elevado, cerca de 17 
pixéis, mas é preciso salientar que esta métrica representa a medida do maior erro 
de segmentação pois mede a maior diferença entre dois contornos. 
Nos casos em que existe placa a segmentação é mais difícil e existe alguma diferença em 
relação à segmentação manual dado que os contornos irregulares causam depressões locais e 
picos na fronteira identificada pelo algoritmo levando à deteção de falsos flancos na placa e à 
segmentação de placas inexistentes, como demonstrado na figura 4.1. 
 
Figura 4.1- Bifurcação 6: (a) Contorno obtido computacionalmente, a verde apresenta-se a zona de placa 
inexistente; (b) sobreposição da segmentação computacional e manual, a vermelho e azul, respetiva-
mente 
 
As maiores diferenças entre as duas segmentações ocorrem para as zonas onde existe placa 
e esta não se encontra bem definida, quer seja por oclusão ou devido à calcificação das placas 
provocar o efeito de sombra como acontece nas Bifurcações 13 e 40. O algoritmo é incapaz de 
contornar este efeito, porque a própria informação que a imagem dá nessas zonas é a inexis-
tência de placa e dos seus limites. 
É importante salientar que a maioria dos algoritmos de segmentação apenas segmenta a 
secção longitudinal que contém a CCA, não incluindo a ICA; esta região é mais complexa que a 
CCA o que aumenta a dificuldade na sua deteção. Todas as imagens desta dissertação apresen-
tam para além da CCA e ICA, a zona de bifurcação que apresenta topologia diferente da CCA e 
ainda a ECA, que normalmente não apresenta grandes dificuldades na segmentação dado que 
não existe placa nesta zona. 
Ao contrário da maioria dos algoritmos de segmentação, este apresenta uma nova versati-
lidade na medida em que segmenta imagens adquiridas por dois equipamentos diferentes (Phi-
lips e GE), isto é, apresentam condições de aquisição diferente o que resulta em imagens num 
formato diferente e também com uma qualidade diferente nomeadamente no contraste. 
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O algoritmo de segmentação semiautomática por crescimento de regiões, proposto neste 
trabalho, é capaz de segmentar a fronteira do lúmen arterial e as fronteiras do lúmen da bifur-
cação carotídea com sucesso, apesar de apresentar alguns erros quando o eco ao longo da 
fronteia (limite do lúmen) é baixo para produzir um contorno razoável. 
Este algoritmo ao ser semiautomático impõe que as sementes iniciais estejam sempre loca-
lizadas na região interior do lúmen e nunca em regiões exteriores dispersas, o que é uma van-
tagem pois esta imposição resulta na distinção correta da artéria carótida em relação a outros 
vasos, auxiliando a posterior deteção das fronteiras da carótida. As sementes ao estarem bas-
tante próximas do lúmen e das fronteiras de bifurcação da carótida asseguram o sucesso da 
segmentação e melhoram a robustez do processo de segmentação. Esta identificação semiau-
tomática é baseada na natureza hipoecogénica do lúmen (aparece a preto).  
A avaliação quantitativa e os exemplos apresentados mostram que este algoritmo é robusto 
para os fatores que neste tipo de imagens degradam a imagem, nomeadamente dados em falta, 
grande quantidade de ruído speckle e oclusões da região do lúmen causadas pela placa. O al-
goritmo apresentado apresenta ainda uma boa estimativa para o contorno do lúmen, em com-
paração com o contorno traçado pelo especialista, e a topologia é semelhante apesar de alguns 
casos o contorno computacional estar um pouco afastado da sua fronteira.  
É ainda necessário prosseguir com mais estudos para reduzir a diferença entre as segmen-
tações manual e computacional: 
 Melhorar a resposta nas partes muito degradadas da fronteira do lúmen, talvez 
através da aplicação de uma técnica diferente de melhoria global do contraste ou 
até reduzir o efeito provocado pelo ruído speckle; 
 Aproximar o contorno da segmentação computacional à fronteira através do refina-
mento dos parâmetros do filtro de difusão anisotrópica;  
 Utilizar informação adicional, de natureza contextual ou anatómica para melhorar 
a robustez do algoritmo. 
 
Resumindo, as vantagens deste algoritmo de segmentação são: 
 Método semiautomático o que permite escolher as sementes iniciais, robustez no 
processo (menos tempo) assegurando a deteção das fronteiras do lúmen e bifurca-
ção; 
 Versatilidade pois funciona bem para imagens adquiridas por dois equipamentos 
diferentes (GE e PHILIPS); 
 Elimina o efeito do ruido speckle e apresenta robustez para os fatores que degra-
dam a imagem; 
 É capaz de segmentar artérias carótidas estenosadas, calcificadas e com topologias 
atípicas. 
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4.3- Segmentação das imagens de US modo-B transversais  
 
Nesta secção apresenta-se os resultados obtidos para a segmentação de imagens transver-
sais. Os resultados que se seguem resultam da aplicação do algoritmo das imagens longitudinais 
às transversais; no entanto não se obteve o resultado esperado, porque as imagens transversais 
disponíveis apresentam uma qualidade demasiado pobre para qualquer algoritmo de segmen-
tação  Porém esta segmentação constitui um dos primeiros passos na melhoria segmentação 
de imagens transversais.
As imagens segmentadas correspondem a secções transversais das bifurcações 11 e 7; na 
tabela 4.3 apresenta-se o resultado final da segmentação computacional para cada imagem 
analisada, bem como o resultado correspondente à segmentação manual e os parâmetros utili-
zados: (Std,mean (gauss) correspondem à média e desvio padrão após aplicação do filtro gau-
ssiano; N,coef (DsFsrad) ao número de iterações e ao coeficiente de difusão usados para o 
filtro de difusão anisotrópica e o Mean (Diff) corresponde à intensidade média após aplicação 
do filtro de difusão anisotrópica.  
 
Tabela 4.3- Resultados obtidos para a segmentação das imagens transversais em comparação com a seg-
mentação manual e os parâmetros usados na abordagem  
Bifurcação, se-
ção 
Segmentação por crescimento 
de regiões 
Segmentação manual Parâmetros utilizados 
7, 1 
  
Mean,std(Gauss)<=0.03,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.015) 
Mean (Diff) <=0.03 
 
7,2 
  
Mean,std(Gauss)<=0.03,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.015) 
Mean (Diff) <=0.018 
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7,3 
  
Mean,std(Gauss)<=0.03,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(90,0.015) 
Mean (Diff) <=0.06 
*Filtro speckle aplicado após 
equalização do histograma 
7,4 
  
Mean,std(Gauss)<=0.03,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.013) 
Mean (Diff) <=0.018 
 
*Filtro speckle aplicao após 
equalização do histograma 
7,5 
 
 
 
 
 
 
 
 
  
Mean,std(Gauss)<=0.03,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(90,0.015) 
Mean (Diff) <=0.03 
 
11,1 
  
Mean,std(Gauss)<=0.05,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.015) 
Mean (Diff) <=0.06 
 
11,2 
  
Mean,std(Gauss)<=0.05,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.005) 
Mean (Diff) <=0.01 
*Filtro speckle aplicado após 
equalização do histograma   
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Fazendo uma análise dos resultados, pode concluir-se:  
 É de salientar que devido à pobre qualidade das imagens adquiridas o algoritmo não 
tem sucesso para alguns casos (Bif. 7, secções 1 e 2 e Bif. 11, secções 3 e 5); apesar 
de se variarem os parâmetros, o algoritmo nunca consegue atingir o contorno com 
uma topologia semelhante à definida pelo especialista, porque as paredes estão 
mal definidas e apresentam descontinuidades. Além disso a informação contida nas 
imagens não é suficiente, encontra-se degradada uma vez que os contornos apre-
sentam falhas e não são totalmente fechados.  
 Quanto aos restantes casos (Bif 7, secções 3,4 e 5 e Bif.11, secções 1,2 e 4) o con-
torno encontrado apresenta uma topologia próxima da definida pelo especialista. 
O algoritmo apenas funciona quando as paredes do vaso se encontram totalmente 
fechadas. No entanto, em todos os casos o contorno computacional não está tão 
expandido como o manual, isto é não avança tanto na parede devido à pobre qua-
lidade da imagem, às variações do contraste, ao ruído speckle e às sombras e arte-
factos causados pelo movimento. 
11,3 
  
Mean,std(Gauss)<=0.05,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.015) 
Mean (Diff) <=0.03 
 
11,4 
  
Mean,std(Gauss)<=0.05,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.015) 
Mean (Diff) <=0.07 
 
11,5 
  
Mean,std(Gauss)<=0.05,0.008 
N,coef(DsFsrad)=(110,0.005) 
Mean (Diff) <=0.01 
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 Como se pode observar nas imagens da bifurcação 11, o contraste é menor e o 
lúmen em vez de aparecer a preto, aparece em tons de cinza. Assim, para a bifur-
cação 11, foi necessário aplicar um valor de intensidade média diferente (passou 
de 0.003 para 0.005) após o filtro gaussiano, uma vez que os valores obtidos para 
as imagens longitudinais não funcionaram. O algoritmo encontrava outras regiões 
que não pertenciam ao lúmen do vaso, principalmente devido às variações de con-
traste que, principalmente nas imagens transversais, depende muito do operador.  
 O filtro de difusão anisotrópica mesmo com diferentes parâmetros e com valores 
de média diferentes nunca consegue atingir o contorno da segmentação manual.  
 Em alguns casos, quando na imagem original a parede do vaso fecha, o algoritmo 
proposto inicialmente não funciona; então optou-se por aplicar o filtro de difusão 
anisotrópica à imagem que sofreu equalização do histograma. Esta equalização me-
lhora o contraste global da imagem, fazendo com que o contorno tenha uma topo-
logia minimamente próxima da fronteira do lúmen manual, como acontece com a 
bifurcação 11, secção 2 e na bifurcação 7 secção 3. Apesar de esta opção ter o 
efeito de mascarar o ruído speckle, fazendo-se passar por parede; assim regiões 
que o médico considera ruído, são detetadas pelo algoritmo como parede. Este 
fenómeno acontece porque nestas imagens a qualidade dos tecidos da fronteira do 
lúmen é pobre, logo as suas características hiperecogénicas encontram-se mal de-
finidas.  
Concluindo, ao implementar-se o algoritmo proposto para as imagens 2D da secção trans-
versal da carótida verificou-se que quando os limites da fronteira do lúmen são fechados, 
isto é, não têm falhas nem descontinuidades, o algoritmo funciona, apesar de o contorno 
obtido não avançar tanto na parede pois a qualidade da imagem é pobre, as fronteiras estão 
mal definidas e o ruído speckle pode ser mascarado por esta má definição. Quando os limi-
tes não são fechados o algoritmo não funciona, ficando a carótida definida com “caudas”. 
É necessário referir que esta área da segmentação de imagens transversais 2D de US modo-
B ainda é bastante recente, existe pouca pesquisa nesta área e os trabalhos são maiorita-
riamente na segmentação apenas da CCA desde que a qualidade da imagem não seja de-
masiado pobre. Este algoritmo apresenta algumas falhas mas é de salientar que sendo um 
processo semiautomático, nomeadamente na seleção da região central do lúmen, permite 
segmentar as secções da ICA e ECA e até da bifurcação, como nos exemplos apresentados, 
as imagens da bifurcação 7, secção 3 e 5 respetivamente.  
 
 
4.4- Simulação numérica CFD do fluxo na bifurcação carotídea 
 
Nesta secção apresentam-se os resultados obtidos na simulação numérica da hemodinâmica 
do fluxo sanguíneo usando o software FLUENT. Em primeiro lugar valida-se do modelo CFD 
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comparando as velocidades obtidas com os valores experimentais, e depois apresentam-se os 
índices hemodinâmicos baseados nas tensões de corte na parede arterial. Estes são ainda com-
parados com os resultados obtidos por Ferreira [102].   
Como já referido na secção 3.5.4, os campos de velocidades e tensões correspondem aos 
obtidos no terceiro ciclo cardíaco, para três instantes do ciclo cardíaco, a sístole, a meio da 
desaceleração cardíaca e a diástole.  
 
 
Figura 4.2- Perfil de Womersley usado para aproximar ao ciclo cardíaco e os instantes escolhidos para a 
apresentação dos resultados do campo de velocidades e de tensões. 
 
4.4.1- Validação do modelo CFD proposto 
Para validar o modelo compararam-se as velocidades máximas obtidas no pico sístólico com 
as obtidas nas medições Doppler efetuadas durante o exame Doppler.  
A figura 4.3 representa uma imagem em modo duplo da região PCCA da Bif.7 com espectro 
de velocidades registado no lado inferior da mesma. O campo de velocidades obtido na simula-
ção numérica e correspondente ao pico sistólico encontra-se representado na figura 4.4. 
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Figura 4.3- Imagem Doppler PW na PCCA e o seu respetivo valor de velocidade no pico sistólico apresen-
tado no círculo a vermelho 
 
 
Figura 4.4- Perfil de velocidades obtido para o pico sistólico. 
 
Tabela 4.4- Velocidades obtidas na simulação numérica e velocidades experimentai 
Localização 
Velocidade simu-
lação numérica 
[cm/s] 
Velocidade expe-
rimental [cm/s] 
|𝑫𝒊𝒇𝒆𝒓𝒆𝒏ç𝒂 𝒐𝒃𝒕𝒊𝒅𝒂| 
DCCA 37,6 36,8 0,84 
PCCA 52,73 47,81 4,92 
PECA 75,33 93,06 17,73 
PICA 67,80 63,62 4,18 
Média   6,91 
Desvio padrão   6,44 
 
Como se pode observar, na tabela 4.4 as diferenças entre as velocidades calculadas e as 
obtidas pela medição Doppler não são muito significativas apresentando um valor médio e des-
vio padrão para o módulo da diferença obtida de 6.91±6.44, exceto na PECA onde a diferença 
é mais elevada; estas diferenças podem resultar da definição da geometria da bifurcação caro-
tídea ou ainda do facto de a medição Doppler ter sido efetuada com um ângulo próximo de 60º.  
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4.4.2- Distribuição do campo de velocidades e tensões de corte na parede 
Pico Sistólico 
 Na figura 4.5 apresentam-se a distribuição das velocidades no plano de simetria longi-
tudinal e em secções transversais da bifurcação carotídea para o instante correspondente ao 
pico sistólico; o campo de velocidades é comparado com o obtido na Tese de Mestrado do Eng. 
Mário Ferreira [102].  
 
 
Figura 4.5- Perfil de velocidades no pico sistólico para o modelo criado, comparação com resultados da 
literatura [102] 
 
 Na figura 4.5 verifica-se que o gradiente máximo de velocidade ocorre na zona da este-
nose da ICA e na entrada da ECA: a estenose provoca a diminuição da secção da ICA aumentando 
a velocidade; por outro lado o estreitamento que se verifica à entrada da ECA, próprio da 
geometria do vaso, provoca o elevado gradiente de velocidades que se verifica nesta região. A 
velocidade também aumenta no ápex. A jusante e a montante da zona de estenose da ICA na 
parede externa e interna, observam-se zonas de estagnação nas paredes interior e exterior, 
devido à diminuição e ao aumento brusco da secção da artéria. O mesmo acontece na parede 
interior da ECA. 
Em comparação com os dados da literatura verifica-se que o campo de velocidades é seme-
lhante apresentando velocidades máximas nas mesmas zonas, porém o modelo criado neste 
trabalho apresenta valores de velocidade mais baixos na ICA e ECA e mais afastados das medi-
ções Doppler. Estas diferenças devem-se a diferenças da geometria da bifurcação da carotídea, 
resultantes dos diferentes métodos de segmentação utilizados. A distribuição das WSS do vaso 
é apresentada na figura 4.6. 
 
96 | Resultados e discussão 
 
 
Figura 4.6- Distribuição das tensões de corte na parede da bifurcação carotídea no pico sistólico 
 
O campo de tensões de corte apresenta valores máximos nas zonas onde existe placa ate-
rosclerótica (diâmetro arterial diminuído), nomeadamente nas paredes interior e exterior da 
ICA e na região da entrada da ECA onde existe o estreitamento natural do vaso. O valor máximo, 
igual a 40 Pa verifica-se na parede interior da zona de estenose da ICA, zona de elevado gradi-
ente da velocidade. O mesmo acontece na região do ápex e na entrada da ECA.  
 
Figura 4.7- Vista diferente da distribuição do WSS na parede carotídea no pico sistólico para o método 
proposto. 
A tensão de corte atinge valores mais baixos, na região do bulbo carotídeo da ICA, na parede 
exterior e interior a montante a jusante da estenose, o que indica um fluxo anormal. Segundo 
Wang [170] as zonas onde ocorre a diminuição das WSS coincide com zonas de recirculação do 
fluxo e são considerados locais favoráveis para o desenvolvimento da aterosclerose.  
  O campo de tensões de corte nas paredes obtido na literatura [102] para a mesma bifur-
cação carotídea é semelhante, tanto na distribuição como nos valores máximos e mínimos. 
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Meio da desaceleração cardíaca 
A Figura 4.8 representa a distribuição das velocidades, no instante do ciclo cardíaco cor-
respondente ao meio da desaceleração cardíaca, no plano de simetria longitudinal e nas secções 
transversais para o modelo criado e para o apresentado por Ferreira [102]. 
 
 
Figura 4.8- Distribuição das velocidades a meio da desaceleração cardíaca. 
 
A meio da desaceleração cardíaca o campo de velocidades diminui porque ocorre uma re-
dução do fluxo sanguíneo nesta fase do ciclo cardíaco. Como é de esperar, observa-se que a 
zona de recirculação a jusante da estenose é ainda maior nesta fase. Também se verifica igual-
mente, que as zonas de estagnação do fluxo são ainda maiores como previsto. 
Comparando com os resultados obtidos por Ferreira [102], verifica-se que as zonas de es-
tagnação são mais extensas ocorrendo praticamente nas mesmas regiões. A velocidade máxima 
do modelo proposto ocorre na região central da ICA, apresentando um valor aproximadamente 
igual a 60 cm/s, enquanto no outro modelo a velocidade máxima ocorre na ECA, apresentando 
um valor de 75 cm/s.  
A figura 4.9 apresenta a distribuição das tensões de corte na parede da artéria carótida. 
Não existe a comparação com o modelo de Ferreira porque este não apresenta este resultado. 
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Figura 4.9- Distribuição das tensões de corte na parede da artéria a meio da desaceleração diastólica 
usando diferentes graus de visualização 
 
Analisando a distribuição das WSS verifica-se que os valores mais baixos, quase nulos, ocor-
rem nas paredes da CCA, nas regiões a montante e jusante da estenose da ICA e na ECA a 
montante e jusante da estenose. Estas regiões coincidem com as zonas propícias ao desenvol-
vimento da aterosclerose. Já os valores mais elevados da tensão de corte ocorrem exatamente 
nos mesmos locais que no caso anterior, no pico sistólico, mas apresentam um valor máximo 
menor, aproximadamente igual a 20 Pa, na parede interior da estenose da ICA. 
   
Diástole 
Na figura 4.10 encontra-se o perfil de velocidades no instante do ciclo cardíaco correspon-
dente à diástole. 
 
Figura 4.10- Distribuição das velocidades na diástole secção longitudinal à esquerda e na secção trans-
versal à direita. 
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Analisando a figura anterior pode dizer-se que o perfil de velocidades apresentado é bas-
tante homogéneo, apresentando apenas duas velocidades distintas (15.00 cm/s e 0 cm/s) ao 
longo de toda a carótida. Como esperado, nesta fase do ciclo cardíaco as velocidades descem 
significativamente, e a velocidade máxima ocorre na região central do vaso ao longo de toda a 
sua extensão e a velocidade nula ocorre junto às paredes como definido nas condições de fron-
teira, apesar de em comparação com os outros instantes do ciclo cardíaco a zona de velocidade 
nula ser mais extensa. Aqui não existe alteração das velocidades na zona de estenose, porque 
as velocidades são baixas.  
É de salientar que para o desenvolvimento da aterosclerose esta fase do ciclo cardíaco não 
permite tirar grandes conclusões acerca das alterações da dinâmica do fluído. 
Posteriormente, na figura 4.11, encontra-se representada a distribuição das tensões de 
corte na parede para a diástole.  
 
 
Figura 4.11- Distribuição das tensões de corte na parede da artéria na diástole usando diferentes graus 
de visualização 
Como se pode observar a distribuição das tensões de corte na parede é homogénea apre-
sento valores quase nulos em toda a extensão da carótida. Existe apenas uma ligeira alteração 
da WSS no ápex da bifurcação e na estenose da ICA, quase irreconhecível. Estes valores estão 
de acordo com o esperado e com o campo de velocidades apresentado anteriormente, pois 
como a velocidade do fluxo é baixa o fluxo sanguíneo flui sem problemas logo a tensão exercida 
na parede é igualmente baixa. 
 
4.4.3- Índices hemodinâmicos baseados no WSS 
Nas figuras 4.12, 4.13, 4.14 e 4.15 apresenta-se os índices hemodinâmicos TAWSS, OSI e 
RRT na bifurcação carotídea para dois ângulos de vista. 
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TAWSS 
 
Figura 4.12- Distribuição dos valores de TAWSS  
 
Assim pode observar-se que valores elevados, na gama dos 0.6 Pa, encontram-se no bulbo 
carotídea e na ECA para os dois modelos. O mesmo acontece para os valores baixos, inferiores 
a 0.15 Pa, que se encontram na parede exterior a montante e jusante da estenose da ICA, na 
região da PCCA e na parede interior da ECA. Estes valores baixos indicam um fluxo anormal, 
correspondendo a zonas de recirculação. Encontram-se valores baixos de TAWSS na origem da 
ICA e ECA, valores inferiores a 0.4, que indicam zonas propícias à aterogénese endotelial [129] 
[125].   
Os valores de TAWSS obtidos anteriormente foram retirados na mesma para se poderem 
comparar. Na figura 4.13 apresenta-se o índice hemodinâmico TAWSS numa escala até 1.6 Pa e 
numa escala global.  
 
 
Figura 4.13- Distribuição do TAWSS nas paredes da carótida em duas escalas distintas 
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Segundo a literatura as regiões que apresentam valores superiores a 1.5 Pa indicam zonas 
de estenose [167]; observando a figura verifica-se que as zonas que apresentam este valor são 
realmente as zonas da estenose na ICA, a zona do estreitamento da ECA bem como a região do 
ápex junto ao bulbo carotídeo; onde também existe estenose (região PCCA).  
A escala global foi representada para se saber qual o valor máximo de TAWSS; para o paci-
ente em estudo é igual a 5.23 Pa e localiza-se na estenose da ICA na parede interna. Não foram 
encontrados valores na gama dos 40 Pa, (estes indicam risco de trombose [98] ) logo este paci-
ente, apesar do elevado grau de estenose que apresenta, tem um risco muito reduzido de vir a 
ter uma trombose. 
 
OSI 
 
Figura 4.14- Distribuição do OSI na parede 
Analisando a figura 4.14 verifica-se que as regiões correspondentes a valores baixos de 
TAWSS, nomeadamente a parede exterior a montante e jusante da estenose da ICA, a parede 
interior da ECA e na região da PCCA (ligeiramente), apresentam um valor elevado de OSI na 
gama dos 0.4 a 0.5. Esta observação é consistente com outros estudos [129][125][165] corres-
pondendo estas zonas a zonas de recirculação, uma maior turbulência e, consequentemente 
uma elevada oscilação da tensão de corte [169]. Estas regiões apresentam valores de OSI supe-
riores a 0.3 e estão propensas à ocorrência da disfunção endotelial e consequentemente ate-
rosclerose [171][167]. 
Comparando os resultados obtidos com os de Ferreira [102] constata-se que as distribuições 
são semelhantes, à exceção da região da PCCA, que apresenta um valor de OSI mais elevado.  
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RRT 
Na figura 4.15 encontra-se representado a distribuição do RRT na bifurcação carotídea. 
 
 
Figura 4.15- Distribuição do RRT nas paredes da artéria do método proposto e comparação com os resul-
tados obtidos por Ferreira 
 
Analisando os resultados obtidos observa-se que os maiores valores, 15 Pa-1, ocorrem nas 
paredes exteriores e interiores das zonas a montante e jusante da estenose, na PCCA e na 
parede interna da ECA; estas zonas coincidem com valores elevados do OSI e baixos do TAWSS 
e são zonas de fluxo anormal onde existem perturbações do fluxo. Estes resultados estão de 
acordo com os encontrados na literatura [166].  
Mais uma vez a distribuição do índice RRT é semelhante à obtida por Ferreira. 
Em geral as distribuições dos índices hemodinâmicos aqui apresentadas, TAWSS, OSI e RRT 
sugerem correlações entre eles na deteção de zonas de estagnação de fluxo anormal. Estudos 
recentes apontam o índice RRT como o mais robusto para o estudo da hemodinâmica da bifur-
cação carotídea, nomeadamente para a localização de zonas de fluxo anormal e de estagna-
ção[129].
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Capítulo 5 
 
 
5|Conclusões e perspetivas de tra-
balho futuro 
 
 
 
A presente dissertação contribui para a análise das condições hemodinâmicas da bifurcação 
carotídea com estenose usando os mais recentes desenvolvimentos na área da dinâmica de 
fluídos. A abordagem apresentada é não invasiva, sendo a construção da geometria da bifurca-
ção e as condições fronteira necessárias à simulação numérica do fluxo sanguíneo carotídea 
validadas pelas imagens registadas durante um exame de ultrassonografia Doppler. A metodo-
logia é exemplificada com dados de um utente hospitalar com doença carotídea.  
Implementou-se um algoritmo de segmentação semiautomático para a segmentação das 
imagens Doppler de crescimento de regiões baseado nas características ecogénicas dos tecidos 
que permite a extração do contorno do lúmen em imagens de US 2D modo-B longitudinais e 
transversais. O método foi validado com imagens longitudinais segmentadas manualmente apre-
sentando um valor médio e desvio padrão para a sensibilidade igual a 87,49±6,83%, para a 
especificidade igual a 98,01±1,80%, uma área sobreposta de 86,35±7,00% e uma distância de 
Hausdorff igual a 17,19±5,73 pixéis. Estes valores são promissores e bastante satisfatórios, 
dada a qualidade das imagens adquiridas. A avaliação quantitativa mostra que este algoritmo 
é robusto relativamente aos fatores que degradam este tipo de imagens, nomeadamente apa-
recimento de artefactos, grande quantidade de ruído speckle e oclusões da região do lúmen 
causadas pela placa. O algoritmo conduz uma boa estimativa do contorno do lúmen, em com-
paração com o contorno traçado pelo especialista, e a topologia é semelhante apesar de nalguns 
casos o contorno computacional estar um pouco afastado do manual. As suas vantagens são:  
 Ser semiautomático na fase da definição da zona central do lúmen, garantindo a 
deteção das fronteiras do lúmen e da bifurcação em tempo reduzido;  
 Ser um método versátil pois funciona para imagens adquiridas por equipamentos 
diferentes;  
 Segmentar com sucesso a CCA e também a zona de bifurcação, ICA e ECA nas ima-
gens longitudinais;  
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 Ser capaz de segmentar o lúmen de carótidas com estenose, calcificadas e com 
topologias atípicas.  
Entre as suas limitações conta-se detetar falsos flancos na placa ou segmentação de placas 
inexistente, provocado pelos contornos irregulares da placa, oclusão da placa e efeito de som-
bra causado pela calcificação. Devido à pobre qualidade de algumas imagens transversais, a 
aplicação do mesmo algoritmo falha quando existem regiões hipoecogénicas contíguas ao lúmen 
(formando “caudas”) ou quando o ruído speckle faz confundir lúmen com parede (definindo 
lúmen demasiado restrito). No entanto, o algoritmo permite segmentar as secções da ICA e ECA 
e até da bifurcação, como nos exemplos apresentados, as imagens da bifurcação 7, secção 3 e 
5 respetivamente. Mesmo variando os parâmetros, o algoritmo nunca consegue atingir o con-
torno manual com uma topologia semelhante à definida pelo especialista que introduz todo um 
conhecimento adquirido ao longo de anos de experiência. É importante referir que esta inves-
tigação é apenas um primeiro passo na segmentação de imagens da secção transversal.  
O estudo do fluxo sanguíneo na bifurcação carotídea de um paciente, com uma estenose 
significativa na ICA, ilustrou um comportamento hemodinâmico complexo ao longo do ciclo 
cardíaco. Na fase sistólica verificaram-se elevadas velocidades na região central das estenoses, 
baixos valores de WSS no bulbo carotídeo e nas paredes exterior e interior a montante e a 
jusante da estenose da ICA e valores máximos da tensão de corte na zona da estenose. No 
instante do ciclo cardíaco correspondente ao meio da desaceleração cardíaca as zonas de re-
circulação e estagnação são maiores, como era de esperar.  
Esta investigação revelou que os índices hemodinâmicos analisados permitem identificar as 
regiões do lúmen de fluxo anormal e também zonas de estagnação. Os resultados obtidos para 
as distribuições dos índices TAWSS, OSI e RRT aqui apresentados, sugerem a correlação entre 
eles e com as regiões de fluxo anormal permitindo assim identificar zonas propícias ao desen-
volvimento e progressão de aterosclerose.  
Como trabalho futuro seria interessante:  
 Melhorar o algoritmo proposto para a segmentação de imagens, através da adição 
de informação complementar ao modelo, nomeadamente imagens PW coloridas de-
finindo o contorno do lúmen;  
 Reformular a abordagem da remoção do ruído, através da introdução de métodos 
que eliminam progressivamente estes sinais indesejados;  
 Validar o algoritmo de segmentação com pelo menos 50 imagens tanto longitudinais 
como transversais;  
 Melhorar a metodologia de construção do modelo da bifurcação, incluindo alinha-
mento e interpolação da informação dos vários planos de corte;  
 Investigar o efeito das paredes elásticas na hemodinâmica arterial;  

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 Avaliar o comportamento hemodinâmico em bifurcações sujeitas a cirurgia virtual 
e real, com distribuição desequilibrada do fluxo pelas artérias interna e externa;  
 Utilizar leis constitutivas para modelar o comportamento não newtoniano do sague;  
Concluindo, o estudo e identificação da correlação entre a patofisiologia da estenose e a 
sua influência na hemodinâmica local, bem como a correlação dos índices hemodinâmicos ba-
seados na tensão de corte na parede, é importante para a prática clínica constituindo uma 
ferramenta auxiliar para diagnosticar problemas vasculares e melhorar a eficiência do trata-
mento da aterosclerose.
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PALAVRAS CHAVE: Ultrassonografia, Bifurcação carotídea, Segmentação, Hemodinâmica.  
RESUMO: Neste trabalho apresenta-se o desenvolvimento de uma metodologia de análise das condições 
hemodinâmicas da bifurcação carotídea baseada em imagens de ultrassonografia hospitalar. A aplica-
ção de uma técnica de segmentação semiautomática de imagens em modo B permite a construção do mo-
delo 3D da bifurcação e quantificação do grau de estenose. A partir das imagens Doppler em modo PW 
deduzem-se as restantes condições necessárias à análise hemodinâmica. A metodologia é exemplificada 
com dados de um utente hospitalar com doença carotídea.   
1 INTRODUÇÃO   
A identificação da doença carotídea é fun-
damental e essencial na prevenção do aci-
dente vascular cerebral. A aquisição de 
imagens médicas utilizando ultrassom (US) 
é uma técnica não-invasiva utilizada em 
grande escala no diagnóstico e avaliação 
pré e pós-cirúrgica da estenose carotídea. 
As regiões do sistema carotídeo avaliadas 
pelo US são a bifurcação e o bolbo carotí-
deos estando estas geralmente associadas a 
regiões de formação de placas de ateroscle-
rose [1].   
O US modo B fornece informações anató-
micas em tempo real, incluindo a dimensão 
das artérias e configuração espacial. Ima-
gens de alta resolução permitem distinguir 
as três camadas da parede arterial: íntima, 
média e adventícia. Assim, é possível ava-
liar a parede arterial e determinar a presença 
de espessamento ou placas de aterosclerose 
[2].   
Nos últimos anos, diferentes técnicas de 
segmentação conducentes à identificação 
das diferentes camadas da parede arterial 
têm sido apresentadas e extensivamente 
discutidas. Técnicas que utilizam modelos 
de contornos ativos têm sido apontadas 
como as mais indicadas na análise e inter-
pretação da imagem US das carótidas. Na 
imagem em modo B as paredes arteriais es-
tão separadas entre si por uma faixa escura 
identificando o lúmen, região onde o san-
gue flui. O estudo hemodinâmico utilizando 
US Doppler pulsado (modo PW) permite 
avaliar em pontos específicos da artéria a 
distribuição das velocidades ao longo do ci-
clo cardíaco conduzindo ao cálculo de pa-
râmetros fortemente correlacionáveis com 
o grau da doença oclusiva. O exame de ul-
trassonografia apresenta características úni-
cas pela combinação de técnicas morfológi-
cas e hemodinâmicas, que em conjunto au-
mentam o potencial do diagnóstico [3].  Na 
última década, o recurso a modelos mate-
máticos para simulação do fluxo sanguíneo 
tornou-se uma importante ferramenta [4]. O 
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objetivo deste trabalho é a análise numérica 
da estenose carotídea baseada em imagens 
de ultrassonografia tendo em vista aplica-
ção hospitalar. Neste trabalho são analisa-
das observações recolhidas através do 
exame ultrassom Doppler das carótidas de 
um utente do hospital de São João, apresen-
tando uma placa de aterosclerose visível na 
artéria carótida interna. As imagens foram 
recolhidas usando um ecógrafo GE Vivid e 
(General Electric; a GE Healthcare, EUA) 
e uma sonda de agrupamento linear (GE 
8LRS). A análise do conjunto de imagens 
em modo B, transversais e longitudinais vai 
viabilizar o estudo anatómico específico do 
paciente.  
2 RECONSTRUÇÃO  DA  CARÓ-
TIDA COM ESTENOSE  
A ultrassonografia utiliza uma sequência de 
imagens correspondendo a diferentes posi-
ções e orientações da sonda de forma a 
construir um volume que descreve a anato-
mia da carótida e das placas. Quando a 
sonda é manipulada livremente pelo mé-
dico não é possível garantir uniformidade 
na aquisição das secções transversais ha-
vendo zonas não observadas e ouras obser-
vadas várias vezes. Assim, os algoritmos de 
reconstrução baseados em imagens de ul-
trassom realizam obrigatoriamente etapas 
de segmentação e extração de contornos, 
alinhamento e interpolação. Os erros de 
medição que ocorrem durante o exame con-
duzem a descontinuidades entre as várias 
imagens dando origem a artefactos no vo-
lume reconstruído. Por outro lado, o algo-
ritmo deve ser capaz de interpolar os dados 
de forma a preencher as regiões vazias e 
combinar informação proveniente de várias 
imagens transversais. O algoritmo de re-
construção do volume de uma carótida com 
estenose apresenta-se na Fig. 1. Para o pós-
processamento, segmentação e extração de 
contornos de imagens de ultrassom em 
modo B, longitudinais e transversais, foram 
desenvolvidos códigos de software especí-
ficos em linguagem MATLAB.  
Posteriormente, o modelo tridimensional de 
reconstrução da superfície da bifurcação 
carotídea será feito utilizando um programa 
comercial.  
 
Fig. 1 Diagrama da metodologia de reconstrução da 
carótida com estenose  
  
Neste artigo são apresentados os primeiros 
resultados da investigação na área da seg-
mentação e extração de contornos de ima-
gens longitudinais e transversais.  
3 SEGMENTAÇÃO SEMIAU-
TOMÁTICA  
A segmentação automática baseia-se num 
conjunto de técnicas matematicamente bem 
definidas e utiliza algoritmos de análise da 
intensidade de pixels individuais e das suas 
vizinhanças. Estes métodos nem sempre 
conduzem a bons resultados essencialmente 
devido ao ruído, à complexidade da ima-
gem e à falta de contraste entre regiões. As-
sim, a metodologia considerada neste traba-
lho para analisar o conjunto de imagens em 
modo-B incluiu-se nos métodos de segmen-
tação semiautomáticos. Começou por se 
utilizar um filtro não linear baseado em 
operações locais, um elemento morfológico 
em forma de disco de raio 4, que substitui 
cada pixel original pelo conjunto formado 
por ele próprio e pelos pixels da sua vizi-
nhança. Esta abertura morfológica permite 
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determinar a região de interesse eliminando 
comentários apostos à imagem. A Fig. 2(a) 
apresenta o resultado da abertura morfoló-
gica aplicada sobre uma imagem longitudi-
nal original.  
  
(a) –  
Determinação 
da região de 
inte- resse (aber-
tura morfológica 
com disco circu-
lar de raio 4 pi-
xels)  
  
(b) –  
Preenchimento 
do lúmen após 
aplicação de uma 
máscara gaussi-
ana  
40×40 e σ = 10.  
  
(c) –  
Identificação do 
contorno após 
aplicação de 
uma máscara 
gaussiana  
20×20 e σ = 5.  
  
(d) –  
Segmentação 
usando um mo-
delo de contor-
nos ativos publi-
cado por  
Santos et al.  [5].  
  
Fig. 2 Segmentação semiautomática de uma imagem 
longitudinal em modo B de uma carótida com es-
tenose  
  
A utilização de técnicas semiautomáticas 
permite a intervenção do utilizador no sen-
tido de minimizar os erros introduzidos 
pelo processo de segmentação automática. 
A segmentação é normalmente um pro-
cesso difícil e os métodos clássicos basea-
dos em operações locais e na intensidade 
das imagens, não permitem obter resultados 
satisfatórios. Neste trabalho aplicam-se al-
goritmos mais complexos fazendo uma 
análise mais global do conteúdo das ima-
gens. Distingue-se assim os algoritmos de 
segmentação das imagens longitudinais e 
das imagens transversais.  
As imagens longitudinais apresentam uma 
região de lúmen correspondente à carótida 
comum e à sua bifurcação em carótida in-
terna e carótida externa, atravessando toda 
a imagem e ocupando uma parte substancial 
da imagem. A definição de uma mancha de 
lúmen inicial é proposta em cada imagem, 
submetendo a imagem a um filtro gaussiano 
40×40 e σ=10 e utilizando um threshold ba-
seado numa região identificada de lúmen. O 
preenchimento do lúmen inicia-se nas ex-
tremidades das ramificações, isto é, man-
chas para as carótidas interna e externa que 
se fundem numa só à medida que o proces-
samento se desloca em direção à carótida 
comum. O resultado é um preenchimento 
grosseiro do lúmen tal como está exempli-
ficado na Fig. 2(b). Este preenchimento 
permite a definição de um contorno inicial. 
Finalmente submetendo a imagem a um fil-
tro gaussiano 20×20 e σ=5, o contorno ini-
cial tem condições para evoluir iterativa-
mente para a fronteira da região de interesse. 
O contorno ativo vai depender dos níveis de 
threshold considerados e o resultado da 
segmentação apresenta-se na Fig. 2(c). Es-
tes resultados foram obtidos utilizando va-
lores de threshold determinados empirica-
mente.   
Uma outra técnica recentemente apresen-
tada consiste num algoritmo de utilização 
das características hipoecóicas do lúmen e 
da bifurcação da artéria carótida [5]. A in-
formação obtida é então utilizada para defi-
nir contornos iniciais, que correspondem 
um ao lúmen e o outro aos limites exteriores 
da bifurcação; em seguida considera-se a 
aplicação de um modelo de segmentação de 
contornos ativos definido pela energia in-
terna de Chan-Vese [6]. O resultado desta 
técnica apresenta-se na Fig. 2(d) estando a 
diferença para o contorno apresentado na 
Fig. 2(c) associada à escolha dos valores de 
threshold. A comparação dos resultados ob-
tidos por diferentes métodos de segmenta-
ção (incluindo a segmentação manual feita 
por especialistas) permite aferir a qualidade 
das técnicas utilizadas. A segmentação de 
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imagens transversais requer muitas vezes a 
localização manual da região do lúmen a ser 
investigada. Do mesmo modo, partindo de 
um valor inicial, o contorno ativo evolui ite-
rativamente para a fronteira da região de in-
teresse. As imagens transversais podem re-
presentar secções da carótida interna e da 
externa e ainda uma topologia de contornos 
mais complicada relativa à região da bifur-
cação. Assim, é indispensável a definição 
de valores de threshold que permitam uma 
segmentação automática ou semiautomá-
tica das imagens de um exame Doppler das 
carótidas.   
4 RESULTADOS  
Tradicionalmente a quantificação da este-
nose é feita analisando imagens de US 
modo B sendo auxiliada por três métodos. 
O primeiro, designado por ECST, quanti-
fica o grau local de estenose definido pela 
razão entre o lúmen residual (Lres) e uma es-
timativa local do lúmen sem a placa (Lloc). 
Nos Estados Unidos da América utiliza-se 
o grau distal da estenose (NASCET) usando 
uma relação entre o diâmetro do lúmen re-
sidual na área da estenose (Lres) e o diâme-
tro da artéria carótida interna distal (Ldist). 
Mais recentemente tem vindo a ser utili-
zado o grau proximal da estenose (Gproximal) 
relacionando o diâmetro do lúmen residual 
na área da estenose (Lres) com o diâmetro da 
artéria carótida comum (LCCA).  A utiliza-
ção de cada um destes métodos vai depen-
der da própria anatomia do paciente, da 
qualidade do exame clínico e da análise das 
imagens de ultrassom. Usando a informa-
ção da imagem segmentada e apresentada 
na Fig. 2, a Tabela 1 calcula o grau de este-
nose. Esta quantificação depende da meto-
dologia considerada.  
Tabela 1. Quantificação local, distal e pro-
ximal da estenose por análise da imagem 
longitudinal   
 
Metodologia  Quantificação  
ECST = (1-Lres/Lloc)×100%  75%  
NASCET = (1-Lres/Ldist)×100%  57%  
Gproximal = (1-Lres/LCCA)×100%  58%  
Lres=0.25mm; Lloc=0.75mm; Ldist=0.58mm; LCCA=0.79mm  
  
Concluindo, a visualização e quantificação 
da estenose carotídea pode ser feita anali-
sando imagens de ultrassonografia. No en-
tanto, a segmentação implica uma normali-
zação/equalização que permita comparar 
imagens obtidas com diferentes equipa-
mentos de ultrassom e diferentes parâme-
tros de aquisição.  
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ABSTRACT  
The goal of the presented research is the development of a computational methodology for he-
modynamic analysis of carotid bifurcations based on hospital ultrasound images. In this commu-
nication, different strategies for segmentation of B-mode ultrasound images towards 3D model 
reconstruction of the artery bifurcation are discussed. Using a developed semiautomatic segmen-
tation code, lumen contour identification of a patient with carotid disease is presented.  
Keywords: ultrasound, carotid bifurcation, segmentation.  
  
INTRODUCTION  
Cardiovascular diseases appear as the leading cause of death worldwide, having as potentiator of 
these pathologies the atherosclerosis (Rastogi et al., 2012). The carotid arteries are likely to de-
velop atheroma plaques particularly in the carotid bifurcation. In the past decades, studies based 
on computational fluid dynamics (CFD) supported the expansion of the knowledge about the 
hemodynamic factors involved in atherosclerosis. Current studies show that hemodynamic fac-
tors are associated with developing and progression of the disease, determining the local distri-
bution of plaques (De Santis et al., 2013). However, physical and hemodynamic phenomena are 
not yet fully understood.   
This research aims at understanding how local hemodynamic factors influence the distribution 
and progression of atheroma plaques at the carotid bifurcation. So far, patient-specific models 
built from ultrasound (US) image data have been analyzed using CFD based simulation (Sousa 
et al., 2014). Within this project, data acquisition procedure has been specifically determined by 
protocol. Then, surface artery models are reconstructed from B-mode US images and boundary 
conditions such as blood flow distributions are registered with Pulsed Wave (PW) Doppler. 
This approach attempts to contribute to the effectiveness and efficiency of surgical treat-
ment of atherosclerosis of the carotid and help in its diagnosis.  
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 ACTIVE CONTOUR-BASED SEGMENTATION   
Due to its noninvasiveness, ultrasound imaging is an attractive technique to access carotid hemo-
dynamics. Carotid artery disease diagnosis greatly depends upon accurate artery image segmen-
tation. Active contour-based techniques are known to be successful methodologies to segment 
ultrasound images. However, carotid ultrasound images are of poor quality due to the presence of 
speckle noise and wave interferences. Manual segmentation of the lumen  produces results that 
may not be reproducible. Thus, a computer-aided diagnostic technique for lumen segmentation is 
highly desirable for helping the medical experts to extract significant information in determining 
the stage of arterial disease.  The major shortcoming of active contour model is the initial selected 
window that greatly affects the segmentation results. Manual initialization may lead to false seg-
mented results. Hence, there is need of such a mechanism in which minimum interaction from 
user is required. First of all, by considering a two-class problem to separate objects from back-
ground, an automatic method of histogram based thresholding was applied. An empirical thresh-
old is used to fill in the initial lumen contour. Figure 1 shows an example of the identification of 
the lumen region of the carotid artery bifurcation, in one of the acquired ultrasound images. On 
the left, Figures 1 illustrates the 2D histogram of the mean intensities according to the 50 classes 
from which threshold is defined and used to separate pixels identified as belonging to the lumen 
region from background. Figure 1 (right) exhibits, in pink color, the pixel set identified as belong-
ing to the lumen of the carotid artery bifurcation. Lumen boundaries will be used in the definition 
of the lumen initial contour, the initial snake.  
  
  
Fig.1- Lumen identification: (left) 2D histogram of the mean intensities; (right) initial lumen in pink 
color  
 The advantage of active contour model for segmentation is that the snakes are autonomous, self-
adapting in search and can easily be manipulated. Figure 2 demonstrates the snake evolution as 
defined by iterative process ended lumen stagnation. Finally, the morphological opening opera-
tion was used for smoothing the contour.  
  
 
Fig.2- Active contour methodology: (left) contour variation; (right) final contour  
To check the effectiveness of the method, overlap of the pixels was considered to determine the 
closeness of manual and automatic segmentation of each image. In each test image, manual seg-
mented image was assigned as the truth image, with truth foreground for the pixels that manually 
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segmented the lumen and truth background for the rest of the image. Any pixel of the automatic 
segmentation that overlaps with the manual will be considered "true positive", since it managed 
to correctly define segmentation. Background pixels that overlap  with the background of the 
truth image are considered "true negatives", since they are correctly labeled as background. A 
foreground pixel in the test image that overlaps with the background in the ground truth image 
will be considered a "false positive" (since it should have been labeled as part of the background), 
while a background pixel in the test image that overlaps with foreground in the ground truth will 
be considered a "false negative" (since it was labeled as part of the background, but should not 
be). So, the true positive (TP) and true negative (TN) are the number of correctly classified pos-
itive and negative pixels. The false positive (FP) and false negative (FN) are those pixels which 
were incorrectly classified. To evaluate the performance of the classifier, sensitivity and speci-
ficity measures are used. Sensitivity is used to check the ability of a classifier to recognize the 
positive patterns and is given as the ratio of TP by (TP+FN). Specificity is used to check the 
ability of a classifier to recognize the patterns of negative. It can be calculated as TN divided by 
(TN+FP). For most of the images under study, sensitivity and specificity values varied between 
0.96 and 0.98 meaning that the probability of each image being correctly segmented is high. 
Therefore, it can be concluded that the proposed approach can be used effectively for lumen 
segmentation of carotid artery ultrasound images.  
  
RESULTS   
Reconstruction of carotid artery bifurcation from ultrasound images with nearly-planar carotid 
bifurcation requires acquisition of anatomical data of the arterial section, segmentation of the 
acquired B-mode images and surface reconstruction. The results presented here correspond to a 
middle-aged volunteer that underwent ultrasound carotid examinations presenting a visible ca-
rotid stenosis. Examination of the extra-cranial carotid system was performed using a commer-
cial color ultrasound scanner (model Vivid-e ultrasound system from GE Healthcare, Milwaukee, 
WI, USA) and a linear array probe (model 8L-RS from GE Healthcare). All data requested for 
the present study were obtained by the same experienced sonographer technician exclusively 
dedicated to neurovascular ultrasound studies at the Neurosonology Unit of the Department of 
Neurology of Hospital S. João in Porto, Portugal. A protocol for this study has been approved by 
the local institutional ethical committee.   
The methodology for B-mode longitudinal image segmentation is based on an active contour 
approach as illustrated in Fig. 3.  
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Fig. 3- Segmentation methodology: (a) original image; (b) cropped image; (c) lumen property identifica-
tion; d) initial lumen contour; (e) final contour.  
Initially an artefact removal technique is applied to the acquired B-mode image (Fig. 3(a)) using 
the morphologic operation of opening (removing objects within disc radius 4) followed by a 
threshold application based on image luminance in order to find coordinates for image cropping 
(Fig. 3(b)). Secondly, lumen image properties are identified subject to an operator manual selec-
tion (Fig. 3 (c)). Thirdly, image is submitted to a Gaussian filter (40×40 and σ=10) and lumen 
thresholds are used to fill in the initial lumen contour from the internal and external carotids 
towards the common carotid (Fig. 3 (d)). Lastly, in order to delineate the final artery wall contour 
(Fig. 3 (e)), the initial cropped image is submitted to a thinner Gaussian filter (20×20 and σ=5), 
actual lumen thresholds are calculated and used to drive the previous initial contour towards the 
boundary of the region of interest. Segmentation results depend on threshold values obtained 
from lumen manual identification. The information obtained is then used to define the bifurcation 
boundaries, for 3D reconstruction process from segmented 2D images. Images are required to be 
aligned before by incorporating spatial information for control point selection in the form of 
better registered image.   
  
CONCLUSIONS  
The estimation of a region of interest of the carotid artery in ultrasound images and the delinea-
tion of wall boundaries are not independent from each other, since the correct delineation of the 
artery wall is strictly connected to the correct definition of the region of interest. Software for 
automatic segmentation and contour extraction of longitudinal and transverse B-mode images is 
an ongoing project. The proposed method provides the fully automatic segmentation of the arte-
rial lumen and bifurcation boundaries of the carotid artery in longitudinal ultrasound images. Its 
main advantage relies on the automatic identification of the carotid lumen overcoming the limi-
tations of traditional methods. In our experimental dataset, the method has proven to be highly 
efficient, robust and accurate.   
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ABSTRACT  
This work aims at 3D model reconstruction and hemodynamic analysis of carotid bifurcations 
based on hospital ultrasound images. The suggested approach addresses B mode image segmen-
tation as a pattern recognition problem and boundary velocity conditions are extracted from Dop-
pler PW mode velocity data. Both tasks are solved using a combination of artificial neural net-
work (ANN) tools. The development of an integrated technique for geometric reconstruction, 
structured meshing, blood flow simulation and hemodynamic analysis of the carotid bifurcation 
enables the quantification of the degree of stenosis and promotes the understanding of how he-
modynamic factors are involved in atherosclerotic disease.  
Keywords: ultrasound imaging, carotid bifurcation, artificial neural network, flow simulation.  
  
INTRODUCTION  
Strong hemodynamic stresses are closely related to the development and progression of athero-
sclerosis and subsequent circulatory disease. An important site for arterial disease development 
is at the origin of the internal carotid (IC) artery (Santhiyakumari and Madheswaran, 2008). In 
this sense, hemodynamic conditions of the carotid artery bifurcation are considered a reliable 
indicator of plaque formation, resulting in transient ischemic attacks or strokes. Aged or diseased 
carotids can exhibit a variety of deformations and tortuous morphologies that exhibit significant 
departures from an idealized case (Menchón-Lara et al, 2014). Accurate and efficient measure-
ments of the carotid geometry have been successfully obtained using ultrasound imaging (Loizou, 
2014). To generate the numerical model, the gray-scale (B-mode) images are processed to man-
ually remove small branching vessels and the lumen geometry segmented in order to obtain cross-
sectional contours (Santos et al, 2013). Using pulsatile inlet conditions based on Doppler meas-
urements of blood velocity, carotid bifurcation numerical simulations can predict complex flow 
field, turbulence and distribution of the biomechanical stresses present within a stenosed carotid 
artery. 
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THE PROPOSED APPROACH  
Ultrasound imaging is an attractive technique due to its noninvasiveness. The major negative 
aspects of ultrasound images are their poor quality, presence of speckle noise, and wave interfer-
ences. Thus, a computer-aided technique for carotid artery ultrasound image analysis is highly 
desirable (Chaudhry et al. 2012). Most of the techniques require user intervention at certain level.  
The proposed scheme consists of the following steps: dataset acquisition, preprocessing, carotid 
artery image segmentation, feature extraction and modelling. The graphical representation of the 
proposed approach is shown in Fig. 1.   
  
  
Fig. 1 – Flow chart of the proposed approach  
  
For image pre-processing a median filter has been used for noise removal because in case of 
carotid artery ultrasound images, it has been observed that by diminishing noise it preserves im-
age details in better way as compared to average and bilateral filters (Castro et al. 2014a). During 
experiments images are not aligned. It is due to the fact that not only during imaging process 
acquisition ultrasound transducer has continuously been moved around the carotid artery but also 
due to patient movement. Ultrasound transducer and patient movement thus result in images 
which may not be aligned. It is easy for a human expert to locate the region of interest and obtain 
measurements. However, automatic detection by computer requires aligned images for accurate 
identification (Castro et al. 2014b). The main objective of image alignment is to present two or 
more images in the same orientation. Usually, one of images is taken as a reference image. One 
of the possible approaches to align the images is the use of control points also called correspond-
ing points. An iterative process to select the control points in input and reference images requires 
user intervention.  
Objects in the carotid artery ultrasound image are to be separated from background. A histogram 
based algorithm calculates an optimal threshold to separate objects by considering it as a two-
class problem. Some noisy patterns may remain and have to be removed by morphological open-
ing operations. Accurate segmentation of carotid artery ultrasound images using active contour 
approach greatly depends upon the window initialization. If initialization is done well, one can 
get significant results. As shown in Fig. 2 lumen thresholds are used to fill in the initial lumen 
contour to drive the previous initial contour towards the boundary of the region of interest.  
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Fig. 2 – Segmentation approach methodology: (left) lumen identification; (right) final contour   
  
Location and size of window defining the initial area inside the artery walls vary from image to 
image depending upon the objects in the carotid artery ultrasound images. Once the window is 
determined, an active contour method can successfully be applied to segment the carotid artery 
ultrasound images. Images may become rotated, sheared, and translated during ultrasound imag-
ing acquisition. Such images are required to be aligned before by incorporating spatial infor-
mation for control point selection in the form of better registered image. The spatial information 
helps to correlate base and input image control points as shown in Fig. 3.   
  
  
Fig. 3 - Volume discretization of the region of interest superposed on an acquired longitudinal B-mode 
image and locations of PW Doppler velocity records: (1) distal CCA; (2) bifurcation; (3) distal ECA; (4) 
stenotic ICA; (5) distal ICA of carotid artery bifurcation.  
  
Recent work on carotid flow simulations considers as input boundary conditions patientspecific 
pulsatile flow at the common carotid artery with time-varying flow divisions at the two outlets, 
internal and external carotid, deduced from the envelope of velocities obtained by pulsed Doppler 
ultrasound (Sousa et al., 2014a). In fact, ultrasound equipment calculates the velocity of blood 
flow according to the Doppler equation. Since the transmitted ultrasound frequency and the speed 
of sound in the tissue are assumed to be constant during the Doppler sampling, the Doppler shift 
frequency is directly proportional to the velocity of red blood cells and the cosine of the Doppler 
angle. The optimal position of the sample volume box in a normal artery is in the mid lumen 
parallel to the vessel wall, whereas in a diseased vessel it should be aligned parallel to the direc-
tion of blood flow. The analysis of the clinician of the Doppler flow velocity is based on manual 
identification of some important points, such as the velocity at systolic peak (PSV, peak-systolic 
velocity) and end-diastole envelope velocity (EDV, end-diastolic velocity). When the lumen of 
the vessel is narrow, the sample volume catches effectively the whole velocity profile and looking 
at the wave envelope means looking to the highest velocities reached by the blood flow.  
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Fig. 4 presents, on the left, a Doppler spectrum of velocities acquired during examination and, on 
the right, the extracted velocity envelope and superposed periodic signal of the cardiac cycle. The 
Doppler spectrum of velocities can also be read as a histogram that varies over time. For one 
specific time of the cardiac cycle, the grey intensities represent the number of red blood cells 
moving at that specific velocity in the sample volume and, thus, a density of points. From this, 
the idea of the extraction of statistical indexes at fixed time arises and using those indexes could 
be a method to reduce propagated uncertainties introduced on a model through boundary condi-
tions.  
  
  
Fig. 4 - Extracted velocity envelope and superposed periodic signal of an acquired PW Doppler ultra-
sound image  
  
Aiming at obtaining a good representation of the carotid artery blood flow behaviour selected 
sample volumes at specific locations were considered in the collection of clinical Doppler data 
in the common, internal and external carotid arteries. Collected data and statistical indexes were 
used as input/output patterns in ANN learning procedure. The periodicity of the blood flow inside 
the carotid arteries need not be equal to the frequency of the heartbeat. Acquisitions along the 
carotid bifurcation were available and blood velocity period at different points of the artery was 
previously performed.  
  
RESULTS AND CONCLUSIONS  
Carotid artery bifurcation of a patient with suspected atherosclerotic disease was evaluated using B mode 
and PW Doppler ultrasound imaging, acquired by an experienced radiologist exclusively dedi-
cated to neurovascular ultrasound studies at the Neurosonology Unit of the Department of Neu-
rology of Hospital São João, Porto, Portugal. Blood flow was analysed using a patient specific 
optimal ANN simulator using an input data vector defined by the set of position and time values 
from Doppler measurements and the corresponding output data vector the envelope spectral Dop-
pler ultrasound signal.   
Aiming at obtaining a good representation of the carotid artery hemodynamic behaviour, sample 
volume PW Doppler was recorded at five different locations of the carotid bifurcation. Locations 
and PW Doppler records were used as input/output patterns in ANN learning procedure. The 
optimal ANN assigned a hidden layer of ten nodes and a sigmoid transfer function for the hidden 
layer and a linear transfer function for the output layer (Castro et al. 2014b).  
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Features of a severe ICA or CCA stenosis may include the following: PSV greater than 230 
cm/sec, a significant amount of visible plaque (≥50% lumen diameter reduction on a greyscale 
image), colour aliasing despite a high colour velocity scale setting (≥100 cm/sec), spectral broad-
ening, post-stenosis turbulence at PW Doppler imaging, artefact in the surrounding tissue of the 
stenotic artery, end-diastolic velocity of greater than 100 cm/sec, ICA/CCA PSV ratio of 4.0 or 
greater, and finally a high-pitched sound at PW Doppler imaging (Sousa et al., 2014b).  
Results obtained from simulation using ANN along longitudinal axes of carotid artery bifurcation 
are shown in Fig. 5, common/external carotid artery (ECA on the left) and common/internal ca-
rotid artery (ICA on the right) for different instants of cardiac cycle. The blood flow behaviour is 
quite small along the longitudinal axis of common carotid artery and significantly larger towards 
the distal regions of IC artery. High gradient values denote a possible risk of stroke for this spe-
cific patient.  
  
  
  
Fig. 5 - Results obtained from simulation using ANN along longitudinal axes of carotid artery bifurca-
tion.  
  
The analysis of anatomically realistic blood flow simulations has the potential to enhance our 
understanding of how hemodynamic factors are involved in atherosclerotic disease (Sousa et al., 
2014c). In the future, we intend to extend the proposed scheme at different types of medical 
images for effective medical image feature extraction and ANN simulation to show the serious-
ness of disease. Further, we intend to explore various types of features, which may be used to 
improve the accuracy of simulation based on ultrasound image analysis.  
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